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ПЕРЕЛІК  УМОВНИХ  СКОРОЧЕНЬ 
 
 
БТ – біологічна тканина 
ВОІ – волоконно-оптичний інструмент 
ВОТС – волоконно-оптична транспортуюча система 
ДЛКОЗ – діагностично-лікувальний комплекс онкологічних захворювань 
ЛВВІ – лазерне випромінювання високої інтенсивності  
ЛДА – лазерна доплерівська анемометрія 
ЛІТТ – лазерна інтерстиціальна термотерапія  
МАІС – модуль аналізу інформаційного сигналу 
МДВ – модуль джерел випромінювання  
МІКМ – мінімально інвазивна клінічна медицина 
ММК – метод Монте-Карло  
НВОС – незображуюча волоконно-оптична система 
нФДТ – режим ФДТ: безперервний, з рівномірною низькорівневою 
миттєвою інтенсивністю  
ОДІ – оптичний дистальний інструмент 
ОЕПС – оптико-електронні прилади та системи 
ОЕС – оптико-електронна система 
ОСС – оптична система спряження 
ПВВ – повне внутрішнє відбиття  
ПЕ – перетворюючий елемент системи 
ПО – перетворюючий оператор  
ППС – параметричне поле сигналів  
пФДТ – режим ФДТ: повторюваний, з послідовними порціями 
високорівневої інтенсивності 
РПВ – рівняння переносу випромінювання 
рФДТ – режим ФДТ: разовий, з високим рівнем інтенсивності  
РШМ – рак шийки матки  
СВД  світловипромінюючі діоди  
СВиФТ – світлодіодний випромінювач для фотодинамічної терапії 
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СЛОЗ-ФДТ – система лікування онкологічних захворювань за методом ФДТ 
СМДГ – система мультиспектральної діагностики в гінекології 
СФДГ – система флуоресцентної діагностики для гінекології 
СФДОЗ – система флуоресцентної діагностики онкологічних 
захворювань  
ФД – флуоресцентна діагностика 
ФДТ – фотодинамічна терапія 
ФЕП – фотоелектронний помножувач  


























Одним з пріоритетних та перспективних напрямків розвитку сучасної 
медицини є впровадження в клінічну практику мінімально інвазивних 
технологій, які спрямовані на досягнення діагностичного або лікувального 
ефекту при мінімізації несанкціонованого ураження біотканин та органів 
пацієнта. Рання діагностика та своєчасне лікування найбільш поширених 
захворювань, серед яких серцево-судинні та онкологічні захворювання 
посідають чільні місця, є одним з головних напрямків розвитку сучасної 
клінічної медицини.  
В останні 20–25 років все більш широке впровадження в сучасних 
мінімально інвазивних технологіях клінічної медицини знаходять оптична та 
оптико-електронна апаратура. З урахуванням того, що переважна більшість 
біотканин організму людини є оптично непрозорими поглинальними  та 
розсіювальними середовищами, значна частина номенклатури оптичних та 
оптико-електронних приладів, що застосовуються в клінічній медицині, може 
бути віднесеною до незображуючих оптичних систем. Потреби сучасної 
мінімально інвазивної клінічної медицини (МІКМ), коли доступ до ділянок 
внутрішніх органів пацієнта здійснюється через природні порожнини або через 
малорозмірні отвори, виконані хірургічним шляхом, викликають необхідність 
застосування незображуючих волоконно-оптичних систем (НВОС) генерації і 
транспортування оптичного випромінювання з лікувальною або діагностичною 
метою до біотканин та реєстрації інформаційного сигналу від них. 
На початковому етапі застосування НВОС у клінічній практиці їх синтез 
здійснювався методом підбору базових модулів та елементів з номенклатури 
існуючих виробів загального застосування. В подальшому світові провідні 
фірми та наукові центри (Ocean Optics Inc., Control Development Inc.,  
InnovaQuartz Inc., LEDtronics Inc., Cree Inc. в США; Carl Zeiss, JETI GmbH, 
Polytec GmbH в Німеччині; Avantes в Нідерландах; Sony Corp., Hamamatsu 
Photonics в Японії; Hebei Ltd. в Китаї; Федеральный ГосНИИ «ПОЛЮС», 
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Государственный научный центр “НИОПИК” в Російській Федерації) почали 
інтенсивно розвивати сектор медичних оптико-електронних приладів, що мали 
задовольняти спеціальним вимогам їх клінічного застосування, а саме: лазерні 
та нелазерні джерела випромінювання, широкий спектр волоконно-оптичних 
систем для транспортування оптичного випромінювання до біотканин та 
здійснення цільового впливу на них, прилади реєстрації та аналізу 
інформаційного сигналу. 
Безпосереднє створення НВОС для МІКМ з нової елементної бази, 
теоретичне обгрунтування їх застосування та клінічні дослідження 
здійснювалися провідними вченими та клініцистами в відомих спеціалізованих 
медичних закладах: S.L. Jacques (Anderson Cancer Center, Houston; Oregon 
Medical Laser Center, Portland), I.J. Bigio (Los Alamos National Laboratory) в 
США; B.C. Wilson (Hamilton Regional Cancer Centre, Канада); G. Müller (Laser 
Medizin Zentrum, Berlin); R.M. Verdaasdonk (Medical Laser Center, Utrecht, 
Нідерланди); K. Svanberg (Lund University Medical Laser Centre, Швеція); В.Ф. 
Странадко (Государственный научный центр лазерной медицины, Москва) при 
беспосередній участі провідних науковців університетів: R. Richards-Kortum 
(University of Texas, Austin), N. Ramanujam (University of Wisconsin, Madison) в 
США; S. Andersson-Engels (Lund Institute of Technology, Швеція); R.W. Steiner 
(Institute fur Lasertechnologien in der Medizin, Ulm, Німеччина); G. Wagnieres 
(Swiss Federal Institute of Technology in Lausanne – EPFL, Швейцарія); В.Б. 
Лощенов (Институт общей физики РАН), В.В. Тучин (Саратовский 
госуниверситет) в Російській Федерації [1–17]. Результатом такої співпраці 
було впровадження в медичну практику новітніх технологій клінічної хірургії, 
терапії, діагностики, лабораторних досліджень з застосуванням широкої 
номенклатури незображуючих волоконно-оптичних систем. 
В останні 10–12 років спостерігається тенденція до узагальнення 
напрацювань попередніх років та спрямовування досліджень та розробок на 
пошук шляхів підвищення ефективності діагностичних та лікувальних систем 
МІКМ. Увага в сучасних розробках спрямовується на окремі аспекти 
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підвищення ефективності НВОС, а саме: оптимізацію спектральних та 
енергетичних характеристик джерел випромінювання; моделювання методом 
Монте-Карло процесів взаємодії оптичного випромінювання з біотканинами та 
оцінювання геометрії та параметрів приймальних волоконно-оптичних систем; 
оптимізацію процесу in-vivo дозиметрії енергетичного впливу оптичного 
випромінювання на біотканину; достовірність та інтерпретування результатів 
клінічної діагностики [18–25]. Як відомо, результуюча ефективність 
функціонування медичних систем та технологій у загальному випадку 
оцінюється post factum за досягнутими клінічними результатами, що носять, 
переважним чином,  статистичний характер [8, 14, 26]. Але при такому підході 
залишається невирішеною проблема оцінювання очікуваної технічної 
ефективності незображуючих волоконно-оптичних систем для МІКМ. Під 
ефективністю тут розуміється співвідношення пропускної здатності оптико-
електронного тракту НВОС або його окремих функціональних елементів для 
конкуруючих варіантів їх апаратних реалізацій. При цьому вдосконалення 
структурно-функціональної організації оптико-електронного тракту НВОС, 
розробка математичних моделей та оптимізація технічних рішень його базових 
функціональних елементів за кількісними показниками ефективності ще на 
початкових етапах їх створення можуть відігравати роль факторів, що сприяють 
підвищенню ефективності незображуючих волоконно-оптичних систем та 
прискоренню їх впровадження в клінічну практику. 
В Україні ситуація з дослідженнями, розробкою та впровадженням в 
клінічну практику сучасних мінімально інвазивних медичних технологій з 
використанням незображуючих волоконно-оптичних систем  для діагностики та 
лікування найпоширеніших захворювань, нажаль, ускладнюється як незначною 
кількістю організацій та медичних установ, що працюють в цьому напрямку: 
М.Ф. Гамалія (Інститут експериментальної патології, онкології та радіобіології 
ім. Р.Є. Кавецького НАН України); В.В. Холін (ПМВП “Фотоніка Плюс”, 
Черкаси); А.С. Шаламай (ПАТ НВЦ «Борщагівський хіміко-фармацевтичний 
завод», Київ); І.С. Мельник (НТУУ «Київський політехнічний інститут», до 
1996 р.); В.Д. Розуменко (Інститут нейрохірургії імені академіка А.П. 
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Ромоданова НАМН України); О.М. Бурий (Національний Інститут хірургії та 
трансплантології імені О.О. Шалімова НАМН України); О.Ю. Іоффе 
(Національний медичний університет імені О.О. Богомольця) [27–34], так і 
орієнтацією на іноземні апаратні реалізації сучасних медичних технологій. 
Наслідком цього положення речей є на сьогодняшній день лише невелика 
кількість вітчизняних розробок незображуючих волоконно-оптичних систем, 
що пройшли весь шлях від початкової ідеї до впровадження у виробництво та 
мають дозвіл на клінічне застосування в Україні [35–39].  
З іншого боку, ситуація, що склалася в Україні, може надати імпульс 
переходу від традиційного шляху створення НВОС для клінічної медицини до 
їх цілеспрямованої побудови, яка може базуватись на  оцінюванні ще на 
початкових етапах створення НВОС очікуваної ефективності можливих 
варіантів їх апаратної реалізації за узагальненими кількісними показниками.  
Таким чином, підвищення ефективності незображуючих волоконно-
оптичних систем є важливою і актуальною науковою проблемою для 
впровадження в клінічну практику закладів охорони здоров’я України 
ефективних вітчизняних апаратних реалізацій сучасних медичних технологій 
мінімально інвазивної діагностики та лікування найпоширеніших захворювань. 
Дисертаційна робота виконана в Національному технічному університеті 
України “Київський політехнічний інститут”. Тематика роботи відповідає 
Закону України від 09.09.2010 р. №2519-VI «Про пріоритетні напрямки 
розвитку науки і техніки», Закону України від 08.09.2011 р. №3715-VI «Про 
пріоритетні напрямки інноваційної діяльності в Україні» та безпосередньо 
пов’язана з тематикою науково-дослідних робіт кафедри оптичних та оптико-
електронних приладів, виконаних в період 1996-2015 рр. при участі автора в 
якості наукового керівника 3 держбюджетних та 6 госпдоговірних робіт: 
– “Лазерний комплекс для ранньої діагностики онкологічних захворювань”, 
№ДР01964003521, 1996–1998 рр.; 
– “Волоконно-оптичний спектрометр для діагностики онкологічних 
захворювань”, 1999–2000 рр.; 
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– “Багатоканальне джерело випромінювання з волоконно-оптичним 
виходом”, 2002–2003 рр.; 
– “Система флуоресцентної діагностики диспластичних змін та пухлинних 
уражень товстої кишки”, 2005 р.; 
– “Система флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань”, 2006–
2007 рр.; 
– “Розробка клінічної системи лікування онкологічних захворювань за 
методом фотодинамічної терапії”, №ДР0108U000913, 2008–2009 рр.; 
– “Дослідний зразок  клінічної системи лікування онкологічних захворювань 
за методом фотодинамічної терапії”, №ДР0110U000201, 2010–2011 рр.; 
– “Світлодіодний випромінювач для фотодинамічної терапії”, 2012–2013 рр.; 
– “Світлодіодний випромінювач для фотодинамічної терапії СВиФТ”, 2014–
2015 рр. 
Метою роботи є вирішення наукової проблеми підвищення ефективності 
незображуючих волоконно-оптичних систем шляхом вдосконалення 
структурно-функціональної організації їх оптико-електронного тракту, 
розробки шляхів та засобів для цілеспрямованого створення мінімально 
інвазивних діагностичних та лікувальних систем клінічної медицини. 
Об’єктом дослідження є процеси формування незображуючими 
волоконно-оптичними системами цільової мінімально інвазивної дії оптичного 
випромінювання на біотканину та інформаційного сигналу від неї для 
лікування та діагностики найбільш поширених захворювань. 
Предметом дослідження є шляхи та засоби підвищення ефективності 
НВОС для мінімально інвазивної клінічної медицини. 
Для досягнення зазначеної мети дослідження необхідним є розв’язання 
таких наукових задач: 
1) Проведення аналізу існуючих технічних засобів МІКМ з застосуванням 
НВОС, оптичних характеристик нормальних та патологічних біотканин та 
моделей взаємодії оптичного випромінювання з ними, прийнятих критеріїв 
оцінювання результативності діагностики та лікування з метою визначення  
факторів, що впливають на ефективність клінічного застосування НВОС. 
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2) Розробка узагальнених принципів побудови незображуючих волоконно-
оптичних системх для МІКМ та вдосконалення структурно-функціональної 
організації їх оптико-електронного тракту з метою оцінювання впливу його 
базових функціональних елементів на ефективність НВОС та об’єктивізації 
вибору початкового схемного рішення для їх технічної реалізації.  
3) Розробка математичної моделі біологічної складової оптико-
електронного тракту НВОС, що включає математичі моделі розповсюдження 
оптичного випромінювання в біотканині та формування інформаційного 
флуоресцентного сигналу від неї з метою впровадження інженерних методик 
планування хірургічного втручання, терапевтичних та діагностичних процедур. 
4) Розробка нових діагностичних критеріїв систем МІКМ з використанням 
першого вітчизняного фотосенсибілізатора Гіперфлав та кількісних показників 
для оцінювання ефективності конкуруючих варіантів технічної реалізації 
базових функціональних модулів НВОС. 
5) Розробка математичних моделей волоконно-оптичного інструменту 
(ВОІ) різного клінічного застосування та шляхів їх подальшої оптимізації за 
запропонованими кількісними показниками ефективності. 
6) Розробка, технічна реалізація та експериментальне дослідження базових 
функціональних модулів НВОС для МІКМ.  
7) Створення незображуючих волоконно-оптичних систем різного 
клінічного застосування; їх лабораторні дослідження та клінічні випробування; 
шляхи  їх впровадження у виробництво та клінічну практику.  
Зазначені вище задачі дослідження можуть бути об’єднані в три групи: 
аналітичну (задача 1), теоретичну (задачі 2–5) та прикладну (задачі 6–7), що 
обумовлює відповідну структуру дисертаційної роботи з її поділенням на сім 
розділів, кожен з яких присвячений вирішенню окреслених задач дослідження. 
Методи дослідження, що були використані для вирішення заявлених 
задач, включають: аналітичні, чисельні та експериментальні методи. Аналітичні 
методи базувалися на застосуванні аналітичних виразів із розділів оптики 
каламутних середовищ, теорії оптичних систем, теорії оптико-електронних 
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приладів. Чисельні методи застосовувались для математичного моделювання 
флуоресцентного сигналу від біотканини, оптимізації волоконно-оптичного 
інструменту. Експериментальні методи були використані при проведенні 
лабораторних та клінічних досліджень з метою вивчення оптичних 
властивостей вітчизняного фотосенсибілізатора Гіперфлав, для вимірювання 
фотометричних характеристик однокластерних світлодіодних випромінювачів, 
для розробки базових функціональних модулів НВОС та створення на їх основі 
систем клінічної медицини різного цільового призначення, при приймальних 
технічних та клінічних випробуваннях системи флуоресцентної діагностики 
онкологічних захворювань (СФДОЗ). 
Наукова новизна одержаних результатів полягає у наступному: 
1. Вдосконалено структурно-функціональну організацію оптико-електронного 
тракту НВОС для МІКМ на основі враховування двоїстої ролі його 
біологічної складової, що дозволило виділити базові функціональні 
елементи, які найбільш суттєво впливають на ефективність НВОС та 
потребують моделювання процесів перетворення оптичного сигналу в них. 
2. Розроблено класифікацію незображуючих волоконно-оптичних систем для 
МІКМ, яка узагальнює особливості їх структурно-функціональної 
організації, та класифікацію волоконно-оптичного інструменту, що 
дозволило здійснювати обґрунтований вибір початкового схемного рішення 
для його технічної реалізації з урахуванням цільової задачі. 
3. Розроблено на основі дифузної теорії переносу випромінювання 
оригінальну математичну модель розповсюдження оптичного 
випромінювання в біотканинах та отримано для неї нові аналітичні 
залежності, що дозволило в порівнянні з методом Монте-Карло суттєво 
спростити визначення розподілу щільності потоку випромінювання 
всередині біотканини та інтенсивності флуоресцентного сигналу від неї для 
планування хірургічного втручання, терапевтичних та діагностичних 
процедур. 
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4. Вдосконалено метод флуоресцентної діагностики морфологічних змінень в 
біотканинах за рахунок використання першого вітчизняного 
фотосенсибілізатора Гіперфлав, що дозволило впровадити нові кількісні 
діагностичні критерії та підвищити інформативність попередньої 
диференціації клінічних результатів в гастроентерології та гінекології  за 
рахунок їх представлення у вигляді двовимірних діаграм.       
5. Розроблено з застосуванням перетворюючих операторів елементів оптико-
електронного тракту кількісні показники для оцінювання ефективності 
незображуючих волоконно-оптичних систем та їх обчислення методом 
рейтрейсингу з використанням спеціалізованого програмного забезпечення, 
що дозволило об’єктивізувати вибір їх технічної реалізації та визначити 
шляхи для подальшої оптимізації. 
6. Вперше розроблено математичні моделі нового волоконно-оптичного 
інструмента для МІКМ контактної та безконтактної дії, що дозволило 
здійснити їх цілеспрямовану побудову та підвищити ефективність в 
порівнянні з існуючими аналогами. 
Результати дисертаційного дослідження становлять наукову основу для 
розробки, технічної реалізації та впровадження у виробництво і клінічну 
практику сучасних медичних технологій мінімально інвазивної діагностики та 
лікування найпоширеніших захворювань з використанням незображуючих 
волоконно-оптичних систем.  
Практична цінність отриманих наукових результатів полягає у 
наступному: 
1. Розроблено та запатентовано новітні способи флуоресцентної діагностики 
та фотодинамічної терапії з застосуванням першого вітчизняного 
фотосенсибілізатора Гіперфлав, що підтверджується 5 патентами України. 
2. Розроблено інженерну методику розрахунку розподілу щільності потоку 
випромінювання всередині біотканини на основі запропонованої 
математичної моделі, що дозволяє в клінічних умовах здійснювати 
планування хірургічного втручання або терапевтичного впливу. 
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3. Розроблено оригінальні технічні рішення волоконно-оптичного інструменту 
НВОС та запропоновано шляхи його оптимізації, зокрема для: 
– хірургії (ВОІ контактної дії Taper-M), що дозволило підвищити 
коефіцієнт оптичної ефективності енергетичного каналу в 1.2–1.7 разів; 
– реканалізації та термотерапії (ВОІ безконтактної дії SteadyBeam), що 
дозволило підвищити коефіцієнт ефективної дистанційної щільності 
потоку випромінювання в порівнянні з комерційнними  зразками в 
1.2–20.0 разів (на відстані 5–50 мм);  
– флуоресцентної діагностики, що дозволило підвищити коефіцієнт 
оптичної ефективності результуючого інформаційного сигналу для 
багатоволоконних схем ВОІ  контактної дії в 1.2–4.6 разів (Ва+ТТ-
схема) та в 1.5–2.4 рази (Аb+ТТ-схема); 
– фотодинамічної терапії (Photocone), що дозволило підвищити 
коефіцієнт оптичної ефективності енергетичного каналу в 1.8–3.3 рази; 
– лабораторних абсорбційних досліджень, що дозволило оптимізувати 
ВОІ за коефіцієнтом оптичної ефективності результуючого 
інформаційного сигналу як для стандартної фіксованої робочої відстані 
10 мм, так і для змінної в діапазоні 0–20 мм робочої відстані. 
4. Розроблено та реалізовано в дослідних зразках базові функціональні модулі 
НВОС для МІКМ, а саме: джерела випромінювання на 
світловипромінюючих діодах для флуоресцентної діагностики (MultipLED 
СВМ-470-6), мультиспектральної діагностики та спектроскопії пружного 
розсіяння (SpectraLED), фотодинамічної терапії (SaddLED СВМ-90 та СВМ-
150); волоконно-оптичний спектрометр БИОСКОП двох модифікацій з 
програмним забезпеченням БИОСОФТ. 
5. Розроблено, виготовлено, досліджено в лабораторних та клінічних умовах 
дослідні зразки незображуючих волоконно-оптичних систем для МІКМ: 
– системи флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань 
другого та третього покоління (СФД.М6-1С.1 та СФД.М6-1С.2 
відповідно); 
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– системи флуоресцентної діагностики для гінекології другого покоління 
(СФДГ-2); 
– двох модифікацій однокластерного світлодіодного випромінювача для 
фотодинамічної терапії (СВиФТ-90, СВиФТ-150). 
6. Система флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань       
СФД.М6-1С.2 (ТУ У 26.6-02070921-001:2015) внесена до Державного 
реєстру медичної техніки та виробів медичного призначення (Свідоцтво про 
державну реєстрацію №14778/2015 від 12.06.2015 р.) та дозволена для 
застосування на території України. Установча серія системи (4 екз.) 
знаходиться в процесі виробництва на ПАТ НВЦ “Борщагівський ХФЗ”. 
Основні наукові результати дисертаційної роботи знайшли впровадження в 
таких організаціях: 
1. Публічне акціонерне товариство Науково-виробничий центр 
«Борщагівський хіміко-фармацевтичний завод» (Київ) при структурно-
функціональній організації, патентуванні, розробці та виготовленні 
незображуючих волоконно-оптичних систем для клінічної флуоресцентної 
діагностики та фотодинамічної терапії, а саме дослідного зразка системи 
флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань (ТУ У 26.6-
02070921-001:2015), її державній реєстрації (Свідоцтво про державну 
реєстрацію №14778/2015 від 12.06.2015 р.) та чотирьох дослідних зразків 
світлодіодних випромінювачів для фотодинамічної терапії: СВиФТ-90  та 
СВиФТ-150, що підтверджується актом впровадження №21/2-1953 від 
29.07.2015 р. 
 
2. Національний медичний університет імені О.О. Богомольця при 
виготовлені та клінічних дослідженнях систем флуоресцентної діагностики 
СФДЛ-О, СФД.М6-О, що базуються на нових способах флуоресцентної 
діагностики з використанням вітчизняного фотосенсибілізатора Гіперфлав 
та запропонованих кількісних критеріях диференційної діагностики; при 
виготовлені та передачі в 2005 р. для клінічних досліджень «Системи 
флуоресцентної діагностики диспластичних змін та пухлинних уражень 
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товстої кишки» (СФД.М6-1С.1); при проведені клінічних випробувань для 
державної реєстрації дослідного зразка системи флуоресцентної 
діагностики онкологічних захворювань СФД.М6-1С.2, що підтверджується 
актом впровадження від 06.04.2015 р. 
 
3. Національний Інститут хірургії та трансплантології ім. О.О. Шалімова 
НАМН України при виготовленні та клінічних дослідженнях систем 
флуоресцентної діагностики СФДЛ, СФДЛ-О, СФД.М6-О, що базуються 
на нових способах флуоресцентної діагностики з використанням 
вітчизняного фотосенсибілізатора Гіперфлав та запропонованому критерії 
діагностичного контрасту; при проведені клінічних випробувань для 
державної реєстрації дослідного зразка системи флуоресцентної 
діагностики онкологічних захворювань СФД.М6-1С.2, що підтверджується 
актом впровадження від 13.04.2015 р. 
В період 1996–2007 рр. з застосуванням вітчизняного фотосенсибілізатора 
Гіперфлав та різних модифікацій СФДОЗ (СФДЛ, СФДЛ-О, СФД.М6-О, 
СФД.М6-1С.1) проведені клінічні дослідження 169 пацієнтів (локалізація 
захворювань – верхній та нижній відділи шлунково-кишкового тракту) в 
лабораторії досліджень органів травної системи Національного інститута 
хірургії та трансплантології ім. О.О. Шалімова НАМН України; на кафедрі 
клінічної хірургії №1 Національного медичного університету ім. О.О. 
Богомольця; в українсько-німецькому гастроентерологічному центрі (м. Київ).  
В період 2012–2015 рр. при клінічних випробуваннях дослідного зразка 
системи флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань СФД.М6-1С.2 
досліджено 85 пацієнтів в ендоскопічному відділенні Київської міської 
клінічної лікарні №3, що є клінічною базою  кафедри загальної хірургії №2 
Національного медичного університету ім. О.О. Богомольця, та в лабораторії 
досліджень органів травної системи Національного інститута хірургії та 
трансплантології ім. О.О. Шалімова НАМН України. 
На кафедрі акушерства, гінекології та репродуктології Київської медичної 
академії післядипломної освіти ім. П.Л. Шупика та в Київському міському 
 20 
онкологічному диспансері в період 1998–2005 рр. автофлуоресцентним 
методом з застосуванням системи флуоресцентної діагностики в гінекології 
двох модифікацій (СФДГ-1, СФДГ-2) було досліджено більш ніж 250 пацієнток 
з морфологічно зміненими ділянками епітелію шийки матки. 
Отримані результати також знайшли застосування в учбовому процесі на 
кафедрі оптичних та оптико-електронних приладів Національного технічного 
університету України «Київський політехнічний інститут» в лекційному курсі 
«Медичні оптико-електронні прилади». 
Усі положення, що виносяться на захист, отримано особисто здобувачем. 
Здобувачем запропоновано та науково обгрунтовано шляхи та засоби 
підвищення ефективності незображуючих волоконно-оптичних систем для 
МІКМ, а саме: 
– розроблено узагальнені принципи побудови оптико-електронного тракту 
НВОС для клінічної медицини на базі вдосконалення його структурно-
функціональної організації та запропонованих узагальнених класифікацій 
(опубліковано в 5 наукових статтях у фахових виданнях [62, 130, 131, 133, 
136]);  
– розроблено оригінальну математичну модель розповсюдження оптичного 
випромінювання в біотканинах та отримані для неї нові аналітичні 
залежності (опубліковано в 4 наукових статтях у фахових виданнях [139, 
140, 143, 147]);  
– досліджено властивості першого вітчизняного фотосенсибілізатора 
Гіперфлав, що дозволило розробити нові діагностичні критерії та 
запатентувати нові способи клінічної діагностики (захищено 1 патентом 
України на винахід [174], 1 деклараційним патентом [175] та 3 патентами 
України на корисну модель [178, 181, 213]; опубліковано в 2 наукових 
статтях у фахових виданнях [96, 187] та в 2 роботах в працях 
Міжнародного товариства інженерів-оптиків SPIE [166, 173]);  
– вперше запропоновано кількісні показники для оцінювання ефективності 
технічної реалізації базових функціональних елементів оптико-
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електронного тракту НВОС (опубліковано в 1 науковій статті у фаховому 
виданні з переліку ВАК [188] та в 3 роботах в працях Міжнародного 
товариства інженерів-оптиків SPIE [189–191]); 
– розроблено математичні моделі волоконно-оптичного інструменту для 
МІКМ та шляхи його оптимізації за запропонованими кількісними 
показниками (захищено 1 патентом України на винахід [196]; опубліковано 
в 3 наукових статтях у фахових виданнях [198, 210, 212] та в 6 роботах в 
працях Міжнародного товариства інженерів-оптиків SPIE [197, 199–203]);  
– розроблено, технічно реалізовано та експериментально досліджено базові 
функціональні модулі НВОС для МІКМ (опубліковано в 4 наукових 
статтях у фахових виданнях [218, 220, 221, 228] та в 1 роботі в працях 
Міжнародного товариства інженерів-оптиків SPIE [172]);  
– створено та експериментально досліджено дослідні зразки НВОС 
(опубліковано в 4 наукових статтях у фахових виданнях [187, 229, 232, 
233]);  
– досліджено клінічні аспекти застосування системи флуоресцентної 
діагностики з використанням вітчизняного фотосенсибілізатора Гіперфлав 
та НВОС для термотерапії та фотодинамічної терапії (опубліковано в 4 
наукових статтях у виданнях для медицичних наук [76, 177, 182, 185] та в 3 
роботах в працях Міжнародного товариства інженерів-оптиків SPIE [74, 
168, 179]).  
В усіх наукових  статтях, написаних у співавторстві, здобувач приймав  
безпосередню участь у постановці задачі, проведенні теоретичних досліджень, 
розробці оптичної частини незображуючих волоконно-оптичних систем, аналізі 
отриманих результатів та формулюванні висновків.  
 
Наукова апробація результатів роботи здійснювалась: 
– на 10 міжнародних конференціях з біомедичної оптики (BIOS Europe: 
Барселона 1994 р., Лілль 1995 р., Відень 1996 р., Стокгольм 1998 р., 
Амстердам 2000 р.; та Photonic West, Сан-Хосе, США: 1996–1998 рр., 
2000 р., 2002 р.); 
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– на 12 НТК “Приладобудування: стан та перспективи” (Київ: 2002–2007 
рр., 2009–2012 рр., 2015 р.); 
– на 5 МНТК “Современные информационные и электронные 
технологии” (Одеса: 2006 р., 2007 р., 2009–2011 рр.); 
– на 4 міжнародних НПК “Применение лазеров в медицине и биологии”  
(Ялта, 1995 р.; Київ, 1995 р.; Харків, 1999 р.; Ялта, 2012 р.); 
– на 1 вітчизняній НТК  “Застосування лазерів в медицині та біології” 
(Львів, 1995 р.); 
– на 1 міжнародній  НТК “Optical Storage and Transmission of Information” 
(Київ, 1996 р.); 
– на науково-практичному семінарі «Экспериментальные и клинические 
аспекты фотодинамической терапии» (Черкаси, 2013 р.); 
– на 5 міжнародних спеціалізованих медичних конференціях: 
– 3 “Falk Symposium” (№128, Ганновер, Німеччина, 2001 р.; №158, 
Севілья, Іспанія, 2007 р.; №166, Майнц, Німеччина, 2008 р.); 
– “Диагностическая и лечебная эндоскопия” (Ялта, 1998 р.); 
– “VI Московский конгресс по эндоскопической хирургии” (Москва, 
2002 р.). 
Крім того, система флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань    
СФД.М6-1С.2 експонувалася на 2 міжнародних та 2 вітчизняних виставках: 
– “Scientific Developments and Technologies of Ukraine” (Ханой, В’єтнам, 
грудень 2006 р.); 
– Hannover Messe-2008 (Ганновер, Німеччина, 21-25 квітня 2008 р.); 
– Київська торгово-промислова палата: березень 2008 р. (“VII виставка 
інвестиційних та інноваційних пропозицій промислових та наукових 
підприємств м. Києва”) та грудень 2009 р. (“Експортні пропозициї 
підприємств Київської ТПП”). 
За темою дисертації опубліковано 86 робіт, у тому числі: 22 статті в 
провідних фахових виданнях (16 з них входять до наукометричної бази РИНЦ); 
отримано 2 патенти України на винахід, 1 деклараційний патент України на 
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винахід, 3 патенти України на корисну модель; 54 тези доповідей на  
міжнародних та вітчизняних науково-технічних конференціях, 4 статті в інших 
виданнях. 
 
Структура та обсяг дисертації. Дисертація складається зі вступу, семи 
розділів, висновків, списку використаних джерел та 7 додатків. Повний обсяг 
роботи складає 336 сторінок, з обсягом основного тексту 246 сторінок. 
Дисертація містить 111 рисунків, 20 таблиць, список використаних джерел із 
239 найменувань на 27 сторінках і  7 додатків на 40 сторінках.  
 
Автор висловлює подяку науковому консультанту доктору техн. наук, 
професору Колобродову В.Г. та колективу кафеди оптичних та оптично-
електронних приладів Національного технічного університету «Київський 
політехнічний інститут» за допомогу в роботі над дисертацією та в її 
обговоренні. Також автор висловлює подяку заступнику генерального 
директора з науки ПАТ НВЦ “Борщагівський ХФЗ” Шаламаю А.С. та 
головному метрологу Руденко Я.Ю. за всебічну підтримку та допомогу у 
впровадженні незображуючих волоконно-оптичних систем для діагностики та 














РОЗДІЛ  1 
АНАЛІЗ  НЕЗОБРАЖУЮЧИХ  ВОЛОКОННО-ОПТИЧНИХ  СИСТЕМ   
ДЛЯ  КЛІНІЧНОЇ  МЕДИЦИНИ 
 
 
1.1.  Загальна класифікація незображуючих волоконно-оптичних систем 
для клінічної медицини 
 
Мінімально інвазивна клінічна медицина (МІКМ) є одним з пріоритетних 
напрямків розвитку сучасних медичних технологій, спрямованих на досягнення 
необхідного клінічного, лікувального або діагностичного, ефекту при 
мінімізації негативного впливу на пацієнта, при скороченні термінів лікування 
та покращенні післяклінічного відновлення здоров’я пацієнта.  
Широке впровадження в клінічну медицину сучасних методик, що 
базуються на використанні оптичного випромінювання та засобів його цільової 
доставки до зовнішніх та внутрішніх органів людини, дозволяє надати 
додаткові можливості сучасним технологіям МІКМ. Незображуючі волоконно-
оптичні системи (НВОС) є наріжним каменем систем МІКМ з використанням 
оптичного випромінювання. Цей статус НВОС визначається можливостями: 
– транспортування оптичного випромінювання до внутрішніх органів 
людини безпосередньо або через природні порожнини та мінімальні 
отвори, отримані хірургічним шляхом; 
– формування на поверхні біотканини або на певній її глибині щільності 
потоку випромінювання, достатньої для досягнення діагностичного або 
лікувального ефекту; 
– отримання інформації про морфологічні зміни досліджуваної біотканини 
через in vivo визначення та/або реєстрацію її оптичних параметрів та 
характеристик. 
Незображуючі волоконно-оптичні системи знайшли практичне 
застосування в переважній більшості галузей клінічної медицини і реалізують 
такі методи (рис. 1.1):  хірургічні, терапевтичні, діагностичні, моніторингові та 
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дослідницькі [40–45]. Зазначене розділення за методами МІКМ можна 






Рис. 1.1.  Застосування НВОС в МІКМ  
 
Однією з тенденцій розвитку засобів МІКМ є підвищення інформативності 
(чутливості та специфічності) досліджень стану біотканин або результативності 
лікування за рахунок створення медичних приладів та комплексів, що 
реалізують два або більше методів МІКМ:  
– прилади бімодальної спектроскопії, що поєднують: флуоресцентну 
діагностику зі спектроскопією пружного розсіяння [45, 46], флуоресцентну 
спектроскопію та спектроскопію Рамана [47, 48]; 
– комплекси мультимодальної спектроскопії, що реалізують спектроскопічні 
методи: Рамана, флуоресцентний та пружного розсіяння [49]; 
– діагностично-лікувальні комплекси, що поєднують фотодинамічну терапію 
та флуоресцентну діагностику [12, 50]; 
– мультифункціональні лазерні терапевтичні прилади, що реалізують методи 
фотодинамічної терапії та лазерної термотерапії [51, 52]. 
Методи МІКМ з використанням  незображуючих волоконно-оптичних систем 
Хірургічні Терапевтичні Діагностичні 
 










































































































































































































































1.2. Аналіз апаратури та технічних засобів медичного призначення з 
застосуванням незображуючих волоконно-оптичних систем. 
 
1.2.1.  Технічні засоби для систем клінічної хірургії 
1.2.1.1. Механізм руйнівної дії оптичного випромінювання на біотканини 
Використання для хірургічних цілей оптичного випромінювання базується 
на його фототермічній дії – явищі поглинання випромінювання біооб’єктами з 
подальшим його перетворенням в теплову енергію, а саме в просторово-
часовий розподіл температури в біотканині  tzT ,, . Значне місцеве 
підвищення температури здійснює руйнівний вплив на структурні елементи 
біотканини, так зване термоураження. 
Некроз структурних елементів біотканини залежить від температури та 
тривалості її дії. В залежності від температури, що встановилася ssT , 
фототермічну дію поділяють на такі ступені [7]: 
– гіпертермія ( ssT = 43°C–63°С), що характеризується незворотніми явищами 
в клітинах, що призводять до її загибелі; 
– коагуляція ( ssT = 63°C–100°С) призводить до змінення властивостей 
протеїнів, а саме до висушування та скорочення білкових речовин волокно 
подібних біотканин,  і як наслідок, до некрозу біотканини без 
безпосереднього її видалення (абляції); 
– карбонізація ( ssT = 100°C–300°С) супроводжується обвугленням біотканини 
на границі кратеру вапоризації; 
– вапоризація ( ssT  > 300°С) характеризується безпосереднім видаленням 
біотканини через миттєве випаровування її рідинної складової. 
 Крім того, мають місце ефекти взаємодії потужного оптичного 
випромінювання з біотканиною, що не пов’язані з його тепловою дією, а саме: 
фотоабляція та фоторуйнація. На рис. 1.2 наведені різні ефекти, що мають місце 
при взаємодії лазерного випромінювання з біотканинами, та пов’язані з ними 
оптичні параметри лазерного випромінювання.  
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Рис. 1.2. Механізми взаємодії лазерного випромінювання з біотканинами [7] 
 
З наведених механізмів ураження біотканин коагуляція та вапоризація 
властиві для лазерної хірургії; тоді як фотоабляція використовуються при 
реканалізації порожнистих органів, а фоторуйнація – при літотрипсії. 
 
1.2.1.2. Лазерна хірургія 
Базовим методом лазерної хірургії є операції, пов’язані з розсіченням 
біотканин під дією оптичного випромінювання з високою щільністю енергії 
впромінювання або щільністю потоку випромінювання, що призводить до 
швидкого нарощування температури  біотканини в місці падіння на неї 
лазерного випромінювання, наступного випаровування міжтканинної та 
внутрішньоклітинної рідини, а також до ущільнення та коагуляції тканинних 
структур. Важливу роль відіграє тривалість експозиції біотканини лазерним 
випромінюванням, що дозволяє регулювати глибину та об’єм деструкції 
біотканини.  
В клінічній хірургії застосовується лазерне випромінювання високої 
інтенсивності (ЛВВІ), а саме: ексімерних лазерів; Nd:YAG-лазерів; гольмієвих 
















































Рис. 1.3. Порогові значення щільності енергії випромінювання хірургічних 
лазерів на поверхні біотканини [7] 
 
Хірургічна дія лазерного випромінювання характеризується 
невідновлюваним термоураженням біотканини. Завдяки тому, що дія лазерного 
випромінювання на біотканину практично є безкровною або супроводжується 
мінімальною втратою крові, ступінь ураження прилеглих до операційної зони 
біотканин є незначною, що сприяє їх більш швидкому післяопераційному 
відновленню.  
В залежності від конструкції та розташування оптичного інструменту, що 
формує на поверхні біотканини необхідний рівень щільності потоку 
випромінювання, а також спрямованості потоку випромінювання відносно 
оптичної осі інструменту,  хірургічне втручання може здійснюватись 
контактним або безконтактним методом, в повздовжному, поперековому або 
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При контактному методі, що широко застосовується в клінічній практиці, 
оптичний інструмент, так званий лазерний скальпель, забезпечує мінімальний 
розмір операційної зони, але налипання продуктів деструкції біотканини 
спричиняє суттєве місцеве перегрівання інструменту, що призводить до 
часткової втрати ним позитивних властивостей і, в крайньому випадку, до його 
терморуйнації. Безконтактний метод дозволяє мінімізувати забруднення 
оптичного інструменту та зробити його інструментом багаторазового 
застосування, але суттєво підвищує вимоги до незмінності його позиціювання 
відносно біотканини-об’єкту. Методи спрямовування лазерного 
випромінювання в поперековому (side-fired) або радіальному (ring-fired) 
напрямках широко застосовуються в ендоскопічній хірургії порожнистих 
органів, наприклад при трансуретальній лазерній коагуляції простати [15]. 
 
1.2.1.3. Реканалізація порожнистих органів 
Реканалізація – це метод малоінвазивного хірургічного втручання, що має 
на меті розширення завужень порожнистих органів (артерії, стравохід) для 
забезпечення діаметру отвору, достатнього для нормального току крові або 
проходження їжі. Завуження порожнистих органів виникають через 
відкладання  атеросклеротичних бляшок на стінках артерій або пухлинними  
утвореннями на стінках стравоходу. 
Лазерна ангіопластія – це метод видалення атеросклеротичних бляшок або 
кров’яних тромбів зі стінок артерії з використанням високоінтенсивного 
лазерного випромінювання. Транспортування лазерного випромінювання до 
місця оклюзії коронарних судин здійснюється транслюменально волоконно-
оптичною системою. Головними обмеженнями при проведенні лазерної 
ангіопластії є небезпека перегрівання стінок судин та їх перфорації лазерним 
випромінюванням. Вирішення цих проблем досягається застосуванням 
імпульсних лазерів, що продукують короткі імпульси високої енергії, та 
використанням спеціального волоконно-оптичного інструменту. 
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Для запобігання небезпеки перфорації стінок судин в місцях вигину 
артерій, а також при ексцентричному розташуванні стенозу застосовується 
поєднання лазерної та традиційноїю балонної ангіопластії, коли лазерне 
випромінювання забезпечує формування початкового каналу невеликого 
діаметру, який потім розширюється протягуванням через нього еластичного 




Рис.1.4. Балонні катетери для лазерної ангіопластії з волоконно-оптичним 
інструментом, що формує лазерне випромінювання в повздовжному (а)  
або радіальному (б) напрямках [54, 55]. 
 
Іншим технічним рішенням, що дозволяє уникнути перфорації стінок 
судин при лазерній ангіопластії є використання багатоволоконного зонду з 
градієнтною лінзою на дистальному кінці, що дозволяє варіювати напрямком 
випромінювання на виході за рахунок перенаправлення випромінювання лазера 
















1.2.1.4. Лазерна літотрипсія 
Літотрипсія є методом подрібнення конкрементів, що формуються в 
урологічному тракті (нирках, сечовивідному каналі), з наступним їх 
виведенням природнім шляхом. Традиційна екстракорпоральна літотрипсія  
використовує технічні засоби, що формують ударну хвилю, яка через тіло 
пацієнта фокусується на місці розташування конкрементів, визначеному 
сонографічними методами. Лазерна літотрипсія є малоінвазивною 
альтернативою традиційному методу, що дозволяє уникнути ураження 
біотканин, розташованих на шляху ударної хвилі і особливо поблизу ударно-
хвильового фокусу. 
Як джерело випромінювання при лазерній літотрипсії застосовується 
імпульсні лазери.  Для подрібнення каменів застосовуються як одиничні 
імпульси лазерного випромінювання, так і серії імпульсів, частота та тривалість 
яких обирається в залежності від розмірів та структури каменів, що в результаті 




Рис. 1.5. Фоторуйнація біотканини лазерним випромінюванням [7] 
 
Техніка лазерної літотрипсії є ефективною при будь-якому хімічному 
складі каменів. Точність позиціювання транспортуючої випромінювання лазера 
волоконно-оптичної системи відносно  конкрементів, розташованих в 
урологічному тракті, забезпечується візуальним наведенням з використанням 
цистоскопічних відеосистем.  
Фоторуйнація 
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1.2.2.    Терапевтична апаратура 
1.2.2.1. Технічні засоби реалізації методу фотодинамічної терапії 
Фотодинамічна терапія (ФДТ) є двокомпонентним методом лікування. 
Одним з компонентів є фотосенсибілізатор (ФС), хіміко-фармакологічний 
препарат, що має властивість вибірково накопичуватися в злоякісних 
новоутвореннях та затримуватися в них на довший термін, ніж в нормальних 
біотканинах. Другим компонентом ФДТ є оптичне випромінювання, яке 
здійснює локальну активацію фотосенсибілізатора, що накопичився в пухлині, 
що в присутності синглетного кисню в біотканинах призводить до 
фотохімічних реакцій, продукти яких руйнують пухлинні клітини [11, 57].  
Метод ФДТ включає три можливих режими опромінювання біотканин 
[58]: 
– разовий, з дуже високим рівнем інтенсивності (рФДТ); 
– повторюваний, з послідовними порціями високорівневої інтенсивності 
(пФДТ); 
– безперервний, з рівномірною низькорівневою миттєвою інтенсивністю  
(нФДТ). 
 Перші два режими реалізуються переважним чином з використанням 
лазерних джерел випромінювання,  що випромінюють на довжинах хвиль, 
близьких до максимумів поглинальної здатності ФС [19, 59]. 
Останній з трьох режимів (нФДТ) не потребує формування високого рівня 
миттєвої опромінюваності біотканини і може бути реалізований (в першу чергу 
для терапії зовнішніх органів людини) з використанням малопотужних 
квазімонохроматичних джерел випромінювання: газорозрядних ламп з 
світлофільтрами та матриць світлодіодів [12]. 
Головною перевагою лазерів в якості джерел випромінювання ФДТ 
більшість дослідників вважають не їх високу інтенсивність та довжину хвилі, а 
можливість використання волоконно-оптичних систем для доставки 
випромінювання до внутрішніх органів людини, об’ємних пухлин та пухлин 
складної форми та розташування [60]. Оптичний дистальний інструмент, що 
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використовується для формування на поверхні біотканини або в її об’ємі 
щільності потоку випромінювання, необхідної для отримання терапевтичного 
ефекту, в залежності від характеру його застосування поділяється на наступні 




Рис. 1.6. Можливі схемні рішення процесу фотодинамічної терапії та 
особливості оптичного дистального інструменту [61, 62]. 
 
FS – випромінює ближній до біотканини торець світловода; цей  варіант 
частіше  використовуються при ФДТ зовнішніх органів та при 
ендоскопічних процедурах (рис. 1.6 - а, б, е); 
CS – випромінює бокова циліндрична поверхня світловода; такі дифузні 
накінцевики використовуються для інтралюмінальних процедур у 
стравоході (рис. 1.6 - з); 
PS – випромінює сферична, зазвичай “точкова”, поверхня сферичного 
дифузора на торці світловода; використовується для внутрішньо 
порожнинної ФДТ - з наповнювачем   (світлорозсіююче середовище) 
або без нього:  інтрокавітарна ФДТ (рис. 1.6 - в, и, к) 
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CI – випромінює бокова циліндрична поверхня світловода без оболонки 
(для глибоко розміщених пухлин) - внутрішньотканинна 
(інтерстиціальна) ФДТ (рис. 1.6 - г, д, ж) 
Базовим параметром, що характеризує процес лікування за методом ФДТ є 
фотодинамічна доза (D, Дж/см2) – мінімальна доза оптичного випромінювання 
необхідна для здійснення деструкції пухлинного ураження. Значення цього 
параметру залежить від типу фотосенсибілізатора, що використовується, 
оптичних властивостей біотканин, глибини розташування злоякісного 
новоутворення, його об’єму та морфології, і варіюється в широкому діапазоні 
від 50 до 300 Дж/см2 [11, 57]. 
 
1.2.2.2. Лазерна термотерапія  
Лазерна термотерапія базується на явищі локальної гіпертермії – 
незначному підвищенні температури обмеженого об’єму біооб’єкту (в діапазоні 
41°–43°С) на протязі невеликого проміжку часу (10–30 хвилин). В цьому 
температурному діапазоні пухлинні клітини є більш чутливими до нагрівання 
ніж нормальні клітини. Лазерна термотерапія забезпечує селективну дію на 
пухлинні ураження різної локалізації (печінка, простата, головний мозок) без 
ушкодження оточуючих нормальних біотканин. З цією метою в якості джерела 
випромінювання використовують лазери, що випромінюють в інфрачервоному 
діапазоні в безперервному або імпульсному режимах.  
Одним з найпоширеніших методів лазерної термотерапії є лазерна 
інтерстиціальна термотерапія (ЛІТТ). При цьому лазерне випромінювання 
вводиться до волоконно-оптичної системи на дистальному кінці якої 
розташований циліндричний дифузор (рис. 1.7). Під візуальним або 
сонографічним контролем циліндричний дифузор через канал біопсійного 
інструменту вводиться в геометричний центр пухлини. Через канал іншого 
біопсійного інструменту вводиться в біотканину прецизійний термодатчик для 




Рис. 1.7. Спрощена модель лазерної інтерстиціальної термотерапії: 1 – зона 
прямого нагріву пухлини випромінюванням лазера; 2 – зона непрямого нагріву 
пухлини за рахунок теплової дифузії; 3 – зона неушкодженої нормальної 
біотканини; 4 – циліндричний дифузор; 5 – волоконно-оптична система; 6 –
датчик температури [63]. 
 
Існують методики та апаратні реалізації, що поєднують методи ФДТ та 
ЛІТТ, але вони потребують застосування двох різних лазерних джерел 
випромінювання: одне інфрачервоного діапазону (ЛІТТ), а інше видимого 
діапазону для активації фотосенсибілізатора (ФДТ) [52].  
 
1.2.3.   Апаратура клінічної діагностики 
На протязі останніх двох десятиліть оптичні методи досліджень і, в першу 
чергу, оптичні спектральні методи знаходять все більш широке застосування в 
практиці біомедичних досліджень, як лабораторних, так і клінічних. 
Спектральні методи послуговують базисом для широкого кола досліджень, які 








неінвазивних біомедичних технологій діагностування стану біологічних 
тканин. За існуючою традицією спектральні методи мають назву “оптична 
біопсія” [8]. Мотивацією введення в наукову практику терміну “оптична 
біопсія” є заміна традиційних хірургічних методів отримання біопсійних 
зразків біологічних тканин саме неінвазивними оптичними методами їх 
спектрального аналізу. 
 
1.2.3.1. Флуоресцентна діагностика 
Флуоресцентна діагностика на сучасному етапі є спектральним методом, 
що найбільш широко застосовується на практиці дослідження біотканин.  
Флуоресцентне випромінювання біологічних об’єктів виникає за рахунок 
активного поглинання енергії збуджуючого оптичного випромінювання [8]. Для 
флуоресцентного випромінювання ізотропних поглинально-розсіювальних 
середовищ, до яких можна віднести більшисть біологічних об’єктів, 
характерним є закон Ломеля, згідно якому напрямок флуоресцентного 
випромінювання не залежить від напрямку збуджуючого випромінювання і 
поширюється  рівномірним чином в куті 4 [64]. Крім того, спектр 
флуоресцентного випромінювання та його максимум завжди зсунуті в 
напрямку більших довжин хвиль в порівнянні зі спектром поглинання (закон 
Стокса). 
Так як флуоресцентне випромінювання завжди має однаковий 
спектральний склад, незалежно від довжини хвилі збуджуючого 
випромінювання, то спектр флуоресценції є невід’ємною характеристикою 
речовини, що досліджується, і може використовуватись для виявлення або 
ідентифікації цієї речовини (рис. 1.8). 
Збудження випромінювання флуоресценції може здійснюватися з 
використанням різних джерел випромінювання: лазерів, немонохроматичних 
випромінювачів з наступним виділенням довжини хвилі збудження 




Рис.1.8. Схема системи для вимірювання флуоресценції біотканин in vivo [65] 
 
Метод флуоресцентної діагностики дозволяє отримувати як спектри 
автофлуоресценції біотканин, так і спектри, що індуційовані накопиченням в 
біотканині, що досліджується, фотосенсибілізатору – спеціального 
фармакологічного препарату, що виступає в ролі флуоресцентного маркеру.  
 
1.2.3.2. Cпектроскопія пружного розсіяння світла 
Переважна більшість патологій біотканин проявляють значні відмінності у 
своїй будові на клітинному і доклітинному рівнях [9]. Вважається, що пружнє 
розсіяння в тканинах біооб’єктів виникає переважно завдяки присутності 
компонентів з високим показником заломлення – ядерних  структур та 
біліпідних мембран [9], що виступають в якості елементарних розсіювальних 
центрів. Розміри ядерних структур клітин переважним чином лежать в межах 
від 0.1 до 5 мкм, тобто вони співмірні з довжинами хвиль видимого та 















елементарних розсіювачів та їхній кількості для здорової та патологічної 
біотканини впливають на спектральний склад розсіяного світла, а саме 
викликають зміну довжини хвилі розсіяного світла на будь-якій довжині хвилі 
падаючого світла [66].  
Приклад апаратної реалізації методу пружного розсіяння, який клінічно 




Рис. 1.9. Схема клінічного пристрою для спектрального аналізу пружного 
розсіяння світла у внутрішніх органах людини [14]. 
 
В якості джерела випромінювання обирають джерело білого світла 
(ксенонова дугова лампа), світло від якого фільтрують монохроматором і 
подають за допомогою оптичних волокон через ендоскоп до досліджуваної 
біотканини. Використання додаткового каналу спекрометр/приймач дозволяє 
проводити одночасну корекцію та нормування інтенсивності сигналу з 
приймального волокна за еталонним спектром розсіювання (дифузний 
відбивач, R  > 98%). Розміщення опромінювального та приймального волокон у 
















паразитні завади, що спричиняються поверхневим відбиттям світла, які можуть 
бути на порядок більшими за корисний сигнал, що залежить від оптичних 
властивостей досліджуваної біотканини (поглинання, розсіяння, анізотропія) 
[67].  
До недоліків діагностичного методу спектроскопії пружного розсіяння слід 
віднести вплив конфігурації волоконного зонду та щільності його прилягання 
на форму спектральних кривих, що реєструються [68]. Впровадження 
волоконно-оптичних зондів з можливістю самокалібрування в режимі 
реального часу дозволяє зменшити вплив зазначених недоліків при створенні 
перспективних клінічних спектроскопічних приладів [69]. Для досліджень 
поглинальних та розсіювальних властивостей порожнистих органів при 
відсутності жорстких обмежень на розміри оптичного зонду використовують 
гібридну систему, що поєднує опромінювальне світловолокно та кремнієвий 
фотодіод, розташований безпосередньо на дистальному кінці зонду, що 
дозволяє суттєво підвищити ефективність збирання та реєстрації 
інформаційного сигналу [20]. 
  
1.2.3.3. Раманівська спектроскопія  
Метод спектроскопії Рамана базується на явищі модуляції світлового поля 
коливальними процесами (“пружними хвилями”) в розсіювальному середовищі. 
Падаюче випромінювання з частотою 2 , при взаємодії з пружними хвилями 
середовища з частотою  , змінює свій спектральний склад – у розсіяному 
світлі з’являються додаткові спектральні лінії з частотами )2(  . В 
результаті спектральна картина розсіяння, яка спостерігається, складається з 
хвиль однієї основної частоти падаючого світла і двох додаткових: стоксової 
)2(   та антистоксової )2(  , зсунутих по частоті, утворюючи так 
звану тонку структуру Релея . Величина розщеплення є максимальною коли 
напрям розсіяного світла протилежний напрямові падаючого жмута 
випромінювання (кут розсіяння ) [70]. 
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Потенціальна перевага застосування спектроскопії Рамана для потреб 
медичної діагностики in vivo та in vitro полягає у роботі з порівняно вузькими 
спектральними лініями інфрачервоного діапазону (700-3000 нм), які 
характеризують специфічні властивості біологічних об’єктів і можуть 
















Рис. 1.10. Типова схема спектральної системи для аналізу біологічної тканини 
методом спектроскопії Рамана [72] 
 
Для спектроскопії Рамана характерними є слабші вихідні сигнали в 
порівнянні з сигналами, які отримують при флуоресцентній діагностиці або 
спектроскопії пружного розсіяння. Крім того, довгі волоконно-оптичні жгути, 
які використовуються для аналізу розсіяння Рамана формують власну тонку 
структуру Релея, яка може спотворити спектральний сигнал від досліджуваного 
зразка. Застосуванням широкосмугових дихроїчних розділювачів можна 
усунути цей паразитний ефект. Але головними недоліками методу 
спектроскопії Рамана є висока вартість приладів та значний час спектрального 
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1.2.4. Апаратура для моніторингу та наукових досліджень 
Широке застосування оптичного випромінювання в терапевтичній та 
діагностичній медицині потребує визначення параметрів, що характеризують 
оптичні властивості біотканин. Знання механізму розповсюдження оптичного 
випромінювання в біологічних тканинах є важливим для багатьох медичних 
застосувань. Механізм взаємодії випромінювання з біотканинами залежить як 
від параметрів джерела випромінювання (потужність, спектральний діапазон та 
режим  роботи), так і від оптичних властивостей самого досліджуваного 
біологічного об`єкту.  
 
1.2.4.1. Абсорбційна спектроскопія 
Широке застосування волоконної оптики надало нових технічних 
можливостей для визначення оптичних властивостей біотканин шляхом 
cпектрофотометричних досліджень, як in vivo так і in vitro (post mortem) [1, 73]. 




Рис. 1.11. Блок-схема приладу для абсорбційної спектроскопії in situ з 
використанням інтерстиціальних волоконно-оптичних зондів [1] 
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Для освітлення зразку біотканини використовується колімоване 
монохроматичне світло. Світло певної довжини хвилі виділяється після 
проходження випромінювання ксенонової лампи через відтинаючий 
інфрачервоний фільтр та монохроматор з дифракційною граткою. Вихід 
монохроматора є оптично спряженим з вхідним кінцем жмуту оптичних 
волокон, на вихідному кінці якого розміщений лінзовий коліматор. 
Одноволоконні оптичні зонди розміщуються всередині біопсійних голок, 
які занурюються в досліджувану тканину під різними кутами (0, 90 та 180 
по відношенню до падаючого потоку) для вимірювання прямого, бокового та 
зворотного розсіяних світлових потоків, відповідно. Вихідні кінці кожного 
волоконного зонду за допомогою перемикача каналів по черзі розміщуються на 
вхідній щілині другого монохроматора, вихід якого спряжений з 
фотоелектронним помножувачем і далі з лічильником фотонів. 
Серйозним недоліком абсорбційної спектроскопії є суттєва залежність 
результатів вимірювань ефективної глибини проникнення випромінювання 
 eff  від геометрії потоку випромінювання та взаємного розташування 













де  ),( f xF  та ),( f  xxF  – нормалізовані вихідні сигнали обох зондів, 
розташованих на певній глибині. 
 При in vivo вимірюваннях (особливо внутрішніх органів) є неможливим 
опромінювання біотканин широким колімованим потоком та розташування 
зондів один відносно одного під потрібними кутами, що знижує точність 
вимірювань. Крім того, безпосереднє перенесення результатів вимірювань in 
vitro в умови in vivo має серйозні обмеження через кінцевий розмір 
досліджуваних in vitro зразків біотканини, наявність дегідратації біопсійних 
зразків та різниці у їх кровенасиченості в порівнянні з живою біотканиною [9, 
74–76]. 
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1.2.4.2. Спектроскопія часового розподілення 
Для клінічної медицини бажаними є методи неінвазивного in vivo 
визначення оптичних характеристик біотканин. Одним з таких методів є 
спектроскопія часового розподілення, що базується на вимірюванні дифузної 
складової сигналів відбитих біотканиною та таких, що пройшли через 
біотканину (рис. 1.12). 
 
Рис. 1.12. Блок-схема оптичної спектральної установки для моніторінгу балансу 
кисня у мозку [77]. 
 
Як приклад спектроскопія часового розподілення дозволяє здійснювати 
неінвазивний моніторинг церебральної гіпоксії, тобто кількісного балансу 
кисню в біотканинах мозку. Ослаблення випромінювання в мозку базується на 
його поглинанні хромофорами (оксигемоглобін, деоксигемоглобін), що 
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де  )(a   – коефіцієнт поглинання, що вимірюється; 
)(oxyHba   та )(
deoxyHb
a   – коефіцієнти поглинання оксигемоглобіну та 
деоксигемоглобіну, відповідно; 
Hbc  – загальна концентрація гемоглобіну; 
2StO  – фракція оксигенації. 
З цією метою застосовується транскраніальний датчик з одним 
випромінювальним  волокном та декількома приймальними волокнами, 
розташованими на фіксованих відстанях від нього. Алгоритм вимірювання 
базується на визначенні середнього часу t , потрібного для розповсюдження 
випромінювання через мозок, при реєстрації його потрапляння в кожне з 




25 ncttktrR   ,  
 
де ),( trR  – сигнал, що реєструється; 
)( nc  – швидкість світла в поглинальному середовищі; 
k – параметр, що залежить від розсіювальних властивостей середовища. 
 
1.2.4.3. Лазерна анемометрія 
Вимірювальні технології, що базуються на методі лазерної доплерівської 
анемометрії (ЛДА) є ефективним засобом при дослідженнях кінематики 
нестаціонарного руху рідин та газів. В клінічній медицині застосовуються 
одно- та двоволоконні лазерні доплерівські анемометри для in vivo вимірювань 
локалізованої швидкості току крові при інтраопераційному кардіомоніторингу 
[80, 81]. В ЛДА для мінімізації механічних збурень досліджуваного середовища 
використовується двоволоконний зонд, що розміщується паралельно току крові 
в прямому або зворотному до нього напрямку (рис. 1.13).  
Доплерівська частота зсуву Д , що детектується приймальним волокном, 
прямо пропорційна швидкості току крові bv , коефіцієнту її заломлення bn , 
 45 
косінусу кута  bf  між напрямком току крові та віссю волокна та зворотньо 
пропорційна довжині хвилі   лазерного випромінювання [81]: 













Рис. 1.13. Схема двоволоконного лазерного доплерівського анемометра [81] 
 
До переваг цієї технології можна віднести високі просторове та часове 
розподілення, широкий діапазон вимірюваних швидкостей, а також можливість 
формування зондуючого світлового поля заданої геометрії, що досягається 



















1.2.4.4. Фазова флуорометрія 
Вміст біологічно активних газів (O2, CO2) в артеріальній крові є 
індикатором респіраторної функції, тому визначення цих параметрів в 
постійній динаміці є необхідним елементом інтраопераційного моніторингу 
стану пацієнта. Моніторинг концентрації газів в умовах операційного 




Рис. 1.14. Блок-схема фазового флуорометра для вимірювання концентрації 
біологічно активних газів [82] 
 
Інтраопераційний фазовий флуорометр передбачає інтраваскулярну схему 
проведення вимірювань, при якій двоволоконний оптичний зонд вводиться в 
радіальну артерію на зап’ястку пацієнта. При цьому для виключення впливу 
флуктуацій інтенсивності сигналів на визначення концентрації газів фаза 
модульованого флуоресцентного сигналу вимірюється відносно фази 
модульованого випромінювання збудження. Електронна схема обробки 
реєструє флуоресцентний сигнал, підсилює його та обчислює його амплітуду та 

















1.3 .      Аналіз оптичних характеристик біотканин та фотосенсибілізаторів 
 
1.3.1    Спектральні характеристики нормальних та патологічних біотканин 
З точки зору специфіки взаємодії оптичного випромінювання виділяють 
три основні структурні рівні біологічних тканин: органела, клітина, тканина. 
При цьому розміри самих клітин, структурних елементів клітин та 
з’єднувальної біотканини варіюються в діапазоні від декількох десятків 
нанометрів до сотень мікрометрів [9]. Структурні елементи біотканин також 
суттєво відрізняються за формою: сферична (лейкоцити, жирові клітини),  
витягнутий еліпсоїд (мітохондрії, лізосоми), дископодібні (тромбоцити), 
циліндричні (мікрофібріли та/або мікротубули з’єднувальних тканин: м’язів, 
міокарду, стінок судин, суглобів) [9]. Завдяки своїй складній структурі 
біологічні тканини є оптично неоднорідними поглинально-розсіювальними 
середовищами з показником заломлення БТn більшим, ніж у повітря ( 1n ). 
Основними оптичними характеристиками біотканин, що впливають на 
характер розповсюдження оптичного випромінювання в них, є поглинання та 
розсіяння, що визначаються коефіцієнтами a  та s , відповідно, а також 
коефіцієнт анізотропії g . Суттєву роль також відіграє дифузне відбиття 
оптичного випромінювання від границі розділу між зовнішнім середовищем та 
біотканиною або в середині біотканини на границі між біотканинами різної 
морфології.  
Механізми взаємодії оптичного випромінювання з біотканинами в 
зазначених піддіапазонах суттєво відрізняються один від одного. В залежності 
від співвідношення поглинальних та розсіювальних властивостей біотканин 
можна виділити спектральні піддіапазони (рис. 1.15), що характеризуються: 
– домінуючим поглинанням: a  > 10 s   (  < 0.3 мкм та   > 2.5 мкм); 
– домінуючим розсіянням: s    > 10 a  (0.6 мкм <   < 1.2 мкм); 
– порівнюваним впливом поглинання та розсіяння: a  ~ s    (0.3 мкм <   < 




Рис.  1.15. Спектри поглинання води, оксигемоглобіну та меланіну [83] 
 
Для потреб клінічної хірургії на початковому етапі були визначені 
коефіцієнти поглинання та розсіяння для різних типів біотканин in vitro 
переважним чином для довжин хвиль випромінювання лазерів, що 
використовуються в клінічній медицині [9, 74, 76, 84–87]. Зазначені результати 
вимірювань слід сприймати з певною засторогою через те, що обмежений 
розмір зразків біотканин in vitro та їх дегідратація суттєво впливають на 
розповсюдження оптичного випромінювання в них [9, 74, 88]. В живій 
біотканині суттєву роль відіграє поглинання кров’ю, що особливо характерне 
для пухлинних уражень через збільшення їх кровенаповнення за рахунок 
насиченості пухлин кров’яними судинами [8, 75].  
Визначення спектральних характеристик оптичних параметрів біотканин 
(поглинання, відбиття, глибина проникнення) дозволяє диференціювати їх 
нормальні та морфологічно змінені ділянки в певних спектральних 































































Рис. 1.16. Глибина проникнення випромінювання в біотканини мозку [85]: 
1 – сіра речовина; 2 – біла речовина; 3 – менінгіома; 4 – гліома; 




Рис.  1.17. Типові спектри поглинання нормальної слизової (1) та аденоми (2) 
товстої кишки. Спектри нормалізовані в діапазоні від 350 до 700 нм [14] 
 

























































Важливим інструментом, що дозволяє диференціювати нормальні 
біотканини від патологічних є їх спектри автофлуоресценції. Виникнення 
автофлуоресценції при збудженні оптичним випромінюванням біотканини 
пояснюється наявністю в ній як властивих біотканинам ендогенних 
флуорофорів (рис. 1.18), так і морфологічними змінами, що мають місце в 




Рис.1.18. Спектри флуоресценції деяких ендогенних флуорофорів біотканин [8] 
 
В залежності від ступеня малігнізація новоутворень в біотканинах 
призводить до збільшення в 2-4 рази розмірів ядер клітин, що є однією з 
головних ознак онкологічних захворювань. При цьому, змінюється не тільки 
показник заломлення біотканини [9], але й базові оптичні характеристики. 
Приклади спектрів автофлуоресценції нормальних та морфологічно змінених 





































Рис. 1.19. Типові in vitro спектри автофлуоресценції нормальних та 
морфологічно змінених біотканин при збудженні випромінюванням з 
довжиною хвилі 308 нм [41, 65] :  
а) нормальної слизової сечового міхура (1) та ураженої пухлиною T3G3 (2);  
б) нормальних (1) та Т24-пухлинних (2) уротеліальних клітин; 
в) карциноми in situ (1) та її збільшений у 5 разів спектр (2) в порівнянні з 
пухлиною T3G3 сечового міхура (3); 
г) атеросклеротичних бляшок (1) та нормальної біотканини (2)   
 
 





































































































Рис. 1.20. Спектри автофлуоресценції нормальної біотканини аорти (N) та аорти 
з атеросклеротичними бляшками (Р) при збудженні випромінюванням 
довжиною хвилі 475 нм. Спектри отримані з двох ділянок біотканини: 
діаметром 1 мм безпосередньо опроміненої випромінюванням збудження (а) та 
від кільцевої зони (б) з зовнішнім діаметром 2 мм, що прилягає до опроміненої 
ділянки [3] 
 
З наведених прикладів можна зробити висновок, що спектри 
автофлуоресценції нормальних та уражених пухлинами біотканин зазвичай 
відрізняються трьома характерними особливостями: 
– суттєвим падінням (в 3-10 разів) інтенсивності флуоресценції на довжині 
хвилі максимума автофлуоресценції нормальної біотканини; 
– появою додаткових максимумів на довжинах хвиль, характерних для 
певних ендогенних флуорофорів; 
– різним видом спектрів, отриманих від ділянок біотканин безпосередньо 
опромінених випромінюванням збудження та ділянок, прилеглих до 
опроміненої зони. 
Для збільшення інформативності спектрів флуоресценції з точки зору 
можливості диференціювання нормальних та морфологічно змінених ділянок 
біотканин використовують фотосенсибілізатори (ФС), хімічні речовини, що 




1.3.2.   Фотосенсибілізатори для фотодинамічної терапії та флуоресцентної 
діагностики 
Під фотосенсибілізацією розуміють підвищення чутливості біологічних 
об’єктів (від клітини до організму в цілому) до дії оптичного випромінювання, 
що обумовлене протіканням в них фотохімічних реакцій, спричинених 
цільовим введенням до досліджуваного біологічного об’єкту та накопиченням в 
ньому певних хімічних речовин – барвників, пігментів, фармакологічних 
препаратів.  
В залежності від хімічного складу фотосенсибілізатора (ФС), методу його 
введення до організму та біологічному механізму розподілення та накопичення 
в ньому, наслідки процесу фотосенсибілізації мають місце на молекулярному, 
клітинному, тканинному рівні або навіть на рівні органів та організму в цілому. 
Фотосенсибілізатори активно поглинають світлову енергію, яка в залежності 
від довжини хвилі та інтенсивності може викликати або збудження 
флуоресценції біотканини, або запустити в клітинах низки хімічних 
окислювальних процесів, які призводять до їх пошкодження чи загибелі 
(рис.1.21). Перший механізм використовується для локалізації та 
діагностування злоякісних новоутворень шляхом реєстрації спектрів 
флуоресценції та їх аналізу за певними клінічними критеріями, що 
характеризують відмінності у формі та інтенсивності спектрів нормальних та 
морфологічно змінених біотканин. Другий механізм є базовим для методу 
фотодинамічної терапії, який характеризується вибірковою деструкцією 
паталогічних  клітин, що селективно накопичили  фотосенсибілізатор, при 
дозованому їх опромінюванні оптичним випромінюванням в спектральному 
діапазоні активації фотосенсибілізатора, що бажано є наближеним до 
максимума його поглинальної здатності [12, 89]. 
Наведена схема наглядно демонструє головні функціональні технічні 
засоби для реалізації процесів флуоресцентної діагностики (ФД) та 
фотодинамічної терапії (ФДТ), а також параметри, що характеризують ці 




Рис. 1.21. Застосування фотосенсибілізаторів при флуоресцентній діагностиці 
та фотодинамічній терапії  
 
Основними параметрами фотосенсибілізаторів, що впливають на 
визначення методик процесів ФД та ФДТ, є: 
– доза ФС ( ФДd  або ФДТd , мг/кг маси тіла), що є специфічною для певного 
ФС і визначається методом його введення до організму пацієнта; 
– інтервал часу після введення  фотосенсибілізатору ( ФДt  або ФДТt , годин) 
до початку діагностичної або лікувальної процедури; 
– діапазони довжин хвиль випромінювання збудження ( exc , нм) та 
реєстрації флуоресценції ( f , нм); 
– діапазон довжин хвиль активації ФС ( act , нм); бажано, щоби він лежав в 
терапевтичному вікні прозорості біотканини (рис. 1.22); 
Фотодинамічна реакція 
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– щільність потоку випромінювання на поверхні біотканини (E, Вт/см2), що 
залежить від типу ФС, що використовується, оптичних властивостей 
біотканин, глибини розташування злоякісного новоутворення; 
– фотодинамічна експозиція (T, с) – тривалість опромінювання поверхні 
біотканини, достатня для отримання фотодинамічного ефекту; 
– фотодинамічна доза ( ФДТD , Дж/см
2
) – мінімальна доза, необхідна для 
здійснення деструкції пухлинного ураження конкретної морфології та 
розташування; 
– квантовий вихід синглетного кисню (
1О
 ) характеризує „активність” ФС 
для потреб ФДТ (варіюється в межах від 0.1 до 0.7); 
– час напіввиведення ФС з організму ( 0.5t , годин) визначає можливу 
необхідність та тривалість знаходження пацієнта в затемненому 
приміщенні для запобігання несанкціонованого світлового ураження 
біотканин за рахунок накопиченого в них ФС.  
Рис. 1.22. Графік залежності коефіцієнту поглинання біотканини (без 
корекції розсіяння), що демонструє терапевтичне вікно прозорості 
біотканини в діапазоні 650–1000 нм. Позначені максимуми поглинання 
деяких фотосенсибілізаторів, що використовуються для ФДТ [12]. 
Вікно спектральної прозорості 


































Історично першими ФС, що використовувалися в клінічній практиці для 
флуоресцентної діагностики та фотодинамічної терапії були 
фотосенсибілізатори класу порфіринів. Всі фотосенсибілізатори умовно 
поділяють на дві основні групи – порфіринові ФС (фотосенсибілізатори 
“першого покоління”) та непорфіринові ФС (фотосенсибілізатори “другого 
покоління”).  
Фотосенсибілізатори другого покоління в порівнянні з порфіринами 
характеризуються більш високими вибірковістю та квантовим виходом, 
більшими швидкостями накопичення в морфологічно змінених клітинах та 
виведення з організму хворого [90]. 
В останні 20-30 років були синтезовані десятки речовин, що мають 
фотосенсибілізуючі властивості. Більшість з них пройшли експериментальні 
дослідження в лабораторних умовах (in vitro) та при in vivo клінічних 
дослідженнях. Значна кількість фотосенсибілізаторів другого покоління 
знаходиться на різних стадіях клінічних випробувань. Але лише незначна їх 
частина насьогодні отримала відповідні дозволи до клінічного застосування для 
флуоресцентної діагностики та фотодинамічної терапії пухлинних уражень 
певної (обмеженої) локалізації. 
Для збудження флуоресценції фотосенсибілізаторів для здійснення 
діагностичних досліджень використовуються лазерні та нелазерні джерела 
випромінювання в спектральному діапазоні від ультрафіолету до червоної 
ділянки спектру (408–633 нм) в залежності від довжин хвиль максимумів 
поглинання фотосенсибілізаторів, що використовуються для флуоресцентної 
діагностики. Завдяки характерній формі спектрів індукованої флуоресценції 
(рис. 1.23–1.25) реєструється накопичення ФС в біотканинах, що є 
підтвердженням наявності в них морфологічних змін. Крім того, форма 
спектрів флуоресценції, а саме інтенсивність головного та додаткових 
максимумів, є допоміжною інформацією, що дозволяє ідентифікувати 




Рис. 1.23.   Спектри поглинання біотканини (без корекції розсіяння) до (1) та 
після (2) введення 0,8 мг/кг фотосенсибілізатора Фотосенс.  
Пік на 675 нм відповідає внеску фотосенсибілізатора [12] 
 
Рис. 1.24. Спектр флуоресценції гематопорфірин деривату, що накопичився в 
пухлинній біотканині сечового міхура при опромінюванні світлом з довжиною 
хвилі 400 нм через 48 годин після введення 2.0 мг/кг HpD [91] 
 
 




















































Рис.   1.25.  Спектри флуоресценції нормальної (1) та пухлинної (2 – границя 
пухлини, 3 – центр пухлини) біотканин [12]: 
а) з фотосенсибілізатором Фотогем (2мг/кг, 24 години після введення); 
б) з фотосенсибілізатором Фотосенс (0,5 мг/кг, 24 години після введення) 
 
Базові параметри фотосенсибілізаторів, що використовуються в клінічній 
практиці для фотодинамічної терапії, наведені в Таблиці 1.1. 
 























































                                                                                                             Таблиця 1.1 


















































2.5 - 5.0 
 
48 - 72 
 
10 - 300 
 
[91] 
Фотофрин I  630  1.0 - 3.0  48 - 72 100 - 120 [18] 
Фотогем   630 1.0 - 5.0  48 - 72 100 - 600 [92] 
Фотофрин II  
(Дигематопорфірин 





2.0 - 5.0 
 
24 – 72 
 
 
60 - 200 
 
  

























10 - 80 
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Левулан 630 - - 70 - 150 [94, 97] 
Аласенс   
(мазь/гель) 
628 - 632 - 4 - 6 100 - 200 [94, 98] 
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0.5 - 0.8 
12 - 24 
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200 - 300 





























(темопорфин, mTHPC)  
652 0.1 - 0.3 72 10 - 20  [57, 94, 99]  
Фотолон 660 - 670 1.5 - 3.0  2 - 4 100 - 300 [100] 
Хлорин e6  (Cle6) 660 10 2 150 [101] 




650 - 800  
0.25 - 2.0 
4 
0.1 - 0.4 
0.1 




Радахлорин  662 0.5 - 1.0  - 200 - 350 [104] 






0.5 - 3.5 
6 
- 
50 - 200 
25 - 100 
[106] 
[94] 
 Візудин  
(Вертепорфин) 
690 0.1 - 2.0 1 - 3 100 – 200 [94] 
 Пурлітин 
(Етіл етіопурпурин) 
664 - 670 0.8 24 - 72 150 - 200 [107] 
 Текзафірини 
(Antrin, Lutrin, Optrin) 
732 0.6 – 7.2 - 150 [94, 97] 
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Достатньо широкий діапазон зміни наведених параметрів (в першу чергу 
дози опромінювання та часового інтервалу) визначається застосуванням 
методів ФДТ для біотканин різної локалізації, а також морфологією та ступеню 
ураження цих біотканин. Для ФДТ зазвичай використовуються лазери з 
довжинами хвиль випромінювання, що максимально наближаються до 
максимумів смуг поглинання відповідних фотосенсибілізаторів (див. рис. 1.22). 
В окремих випадках можливе використання нелазерних джерел 
випромінювання (ксенонових ламп з подальшою фільтрацією випромінювання, 
світлодіодних матриць) [12, 103]. Переважна більшість фотосенсибілізаторів 
вводяться до організму пацієнта внутрішньовенно (інтравенозно), деякі ФС 
можуть застосовуватися аплікаційно у вигляді мазей або гелів (Аласенс, 
Метвікс, Рададент плюс, Фотосенс) або призначені для перорального 
застосування (Левулан) [94, 98] 
Коефіцієнти екстинції фотосенсибілізаторів, що характеризують здатність 
ФС до акумулювання в біотканині, змінюються в широких границях (на два 
порядки) – від 3·103 см-1М-1 (для Фотофрину та Фотогему) до 2.5·105  см-1М-1 
(для фталцианинів) [94]. 
Час виведення ФС з організму пацієнта, який характеризує тривалість 
підвищеної світлочутливісті пацієнта та визначає необхідність його «темнової 
витримки», варіюється від декількох годин (Tookad) до декількох діб (5-ALA, 
вертепорфин, текзаферин) і навіть до декількох місяців (Фотофрин,  Фотогем, 
Фотосенс, фталоцианини) [94, 97]. 
Практика клінічного застосування різноманітних фотосенсибілізаторів 
дозволила сформулювати вимоги до «ідеального» ФС, що визначають його 
потенційну ефективність [12, 94]: 
– хімічна чистота та однорідність складу; 
– відсутність темнової токсичності; 
– висока здатність до акумулювання в біотканині-мішені; 
– висока фотохімічна активність, що характеризується високим квантовим 
виходом синглетного кисню; 
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– швидке виведення з організму пацієнта; 
– поглинання світла в довгохвильовій частині спектру (600-800 нм), де 
біотканини є найбільш прозорими з високим коефіцієнтом екстинції. 
Зміщення максимуму поглинальної здатності ФС в червону та ближню 
інфрачервону області спектру, а також зростання молярного коефіцієнту 
поглинання є основними пріоритетами при розробці фотосенсибілізаторів 
нових поколінь, що дозволить збільшити глибину проникнення світла до 
біотканин і, відповідно, більш ефективно здійснювати деструкцію глибинних 
пухлин. Нажаль на даний час не винайдено «ідеальний» фотосенсибілізатор. 
Перспективні фотосенсибілізатори другого покоління (хлорини, текзоферини, 
нафталоцианини), що наближуються за своїми властивостями до «ідеальних» 
ФС, знаходяться переважним чином ще на різних стадіях клінічних досліджень,  
мають значну вартість (через складність процесу отримання чистих ФС), через 
що вони є недоступними до більшості клініцистів. Крім того, протоколи ФДТ з 
застосуванням зазначених ФС знаходяться ще в початкових стадіях розробки, а 
самі ФС не зареєстровані та не дозволені для широкого клінічного застосування 
[94, 97]. 
 
1.4. Огляд математичних моделей розповсюдження оптичного 
випромінювання з біотканинах 
 
Першим кроком на шляху моделювання розповсюдження оптичного 
випромінювання в біотканинах має бути визначення моделі структури 
біотканини як середовища розповсюдження оптичного випромінювання. 
Більшість біологічних тканин організму людини з цієї точки зору являють 
собою поглинально-розсіювальні середовища. Поглинальні та розсіювальні 
властивості біотканин суттєво відрізняються між собою в залежності від типу 
досліджуваних біотканин, а розподілення в них поглинальних та розсіювальних 
центрів, а також їх розмірів може вважатися випадковим [9, 108, 109]. 
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В залежності від типу та морфології біотканини її модель може 
розглядатися як одно-, двох- або трьохшарова, при чому кожен з цих і-тих 
шарів характеризується притаманними йому оптичними параметрами 
(показниками заломлення i БТn , коефіцієнтами ai , si , ig ). В якості таких 
біотканин можна розглядати, наприклад: простату (одношарова модель); 
слизову та підслизову органів шлунково-кишкового тракту (двошарова 
модель); шкіру, що складається з епідермісу, дерми та підшкірної клітковини 
(трьохшарова модель). 
Повне рішення узагальненої проблеми моделювання розповсюдження 
оптичного випромінювання в поглинально-розсіювальному середовищі має 
описувати залежне від часу електромагнітне поле в будь-якій точці середовища 
довільної форми з довільним просторовим та часовим розподіленням оптичних 
властивостей в ньому [110]. При цьому існують три шляхи рішення цієї 
проблеми: 
1) розробка точного математичного апарату, що описує взаємодію оптичного 
випромінювання з біотканинами; 
2) отримання вичерпної інформації про оптичні властивості опромінюваної 
біотканини (зазвичай досягається з експериментів); 
3) розробка інженерних рішень математичних залежностей, що дозволить 
здійснювати в клінічних умовах планування хірургічного втручання або 
терапевтичного впливу. 
Слід зазаначити, що модельне представлення структури біотканин і, як 
слідство, характер розповсюдження оптичного випромінювання в них суттєво 
залежать від спектрального складу випромінювання, що  взаємодіє з БТ. В 
спектральних діапазонах з домінуванням поглинанням світла над його 
розсіянням (  < 0.3 мкм та   > 2.5 мкм), проходження випромінювання в 
біотканині математично описується законом Бугера-Бера [9]: 
 
)exp()1()( t0 zIRzI  , 
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де 2)1/1(  nnR – коефіцієнт френелівського відбиття при нормальному 
падінні світла на поверхню БТ з відносним показником заломлення n ; 
0I  –інтенсивність падаючого світла; 
)( sat   – коефіцієнт ослаблення), a та s – коефіцієнти поглинання та 
розсіяння; 
z  – товщина зразку БТ. 
В спектральних діапазонах з домінуючим розсіянням (0.6 <   < 1.2 мкм) 
або порівнюваним внеском в ослаблення оптичного випромінювання 
поглинання та розсіяння (0.3 <   < 0.6 мкм та 1.2 <   < 2.5 мкм) модель 
біотканини передбачає специфічне розподілення поглинальних та 
розсіювальних центрів. Для математичного опису розповсюдження 
випромінювання в поглинально-розсіювальному середовищі існує дві теорії: 
аналітична електромагнітна теорія багаторазового розсіяння та транспортна 
теорія або теорія радіаційного переносу [110]. Аналітична теорія, що 
вважається фундаментальною, базується на рівнянні Максвела. Застосування 
цієї моделі є обмеженим через складність точного формулювання аналітичних 
висновків [9]. Базове інтегро-диференційне рівняння в транспортній теорії 
носить назву «рівняння переносу випромінювання» (РПВ) і є еквівалентним 
рівнянню Больцмана, що використовується в кінетичній теорії газів [111, 
112]:  
 



























 – фазова функція розсіювання; 
d – одиничний тілесний кут в напрямку s

. 
Інтегро-диференційне рівняння (1.1) включає колімовану та дифузну 
складову інтенсивності випромінювання в поглинально-розсіювальному 
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середовищі, при чому головна складність полягає в обрахунку саме дифузної 
інтенсивності [2]. Через те, що загальне рішення РПВ є неможливим, 
використовуються різні апроксимаційні рішення для визначення характеру 
розповсюдження випромінювання в БТ. Розроблено достатньо багато методів, 
якими можуть бути отримані окремі рішення рівняння переносу 
випромінювання, але зупинимось на найбільш характерних з них, а саме: 
модель Кубелки-Мунка, дифузній теорії, симуляції методом Монте-Карло.  
Модель Кубелки-Мунка – апроксимаційне рішення теорії радіаційного 
переносу, що є двопотоковою моделлю. Вона грунтується на моделюванні двох 
дифузних потоків, що умовно рухаються один назустріч іншому. Модель 
застосовується виключно для дифузних джерел випромінювання [113]. 
Недоліком підходу є надлишкова переоцінка в обчисленні опромінюваності в 
центральній частині жмута кінцевого поперечного розміру. Існують 
модифікації моделі Кубелки-Мунка. Ці більш загальні моделі включають 
ефекти колімованого випромінювання, що падає, анізотропне розсіяння та 
випромінювання, враховують відбиття від внутрішньої границі зразка БТ: 
чотирьохпотокова модель, семипотокова модель [110].  В чотирьохпотоковій 
моделі до двох дифузних потоків додано два колімованих потоки, що також 
рухаються назустріч один одному. Модель семи потоків найчастіше 
використовується для приблизної оцінки характеру взаємодії оптичного 
випромінювання з біотканиною в спектральних діапазонах, де поглинання та 
розсіяння є співрозмірними. 
Для паралельного пучка випромінювання нескінченного діаметру в повітрі, 
що падає перпендикулярно на плоску нескінченну поверхню гомогенного та 
ізотропного каламутного середовища завтовшки d  справедливим є вираз [114]: 









,                  (1.2) 
де   – кут між напрямком s

 та позитивним напрямком осі z , що спрямована 
вглиб біотканини; 
)(cos nP  – поліноми Лежандра. 
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Дифузна апроксимація (або Р1-апроксимація)  описується першими двома 
членами рівняння (1.2). Запропонований в літературі вираз «точне рішення» 
відноситься до обчислень серії поліномів Лежандра для 29n  [114]. З метою 
наближення до «точного рішення» для малих значень n  запропоновано додання 
дельта-функції до усіченої серії поліномів Лежандра. Така процедура носить 
назву дельта-Едінгтон апроксимації і відповідно для nP -апроксимації 
позначається як  -E(n+1) - апроксимація [115]. 
Дифузна теорія придатна для оцінювання розподілення випромінювання в 
біотканині для  випадків ізотропного та анізотропного розсіяння. Дифузна 
апроксимація розглядається як найбільш точна в діапазоні віддаленому від 
джерела випромінювання та границі середовища з переважним розсіянням [114, 
116]. Але для біотканин з переважним розсіянням максимум інтенсивності 
світла формується під поверхнею і, більш того, позиція цього максимуму 
зміщується вглиб БТ при зростанні альбедо. Це означає, що дифузна модель не 
є коректною при  оптичних глибинах effz , які є найбільш критичним 
діапазоном для більшості медичних застосувань [116]. 
Для практичних цілей, а саме: для визначення розподілу інтенсивності 
випромінювання в біотканині за відомими її поглинальними та розсіювальними 
властивостями, або для зворотної задачі – визначення оптичних параметрів 
біотканини за виміряними значеннями інтенсивності випромінювання в 
довільних точках в середині біотканини,   найбільш широко використовується 
симуляція за методом Монте-Карло (ММК) [117–119].  Принцип моделювання 
полягає в симуляції траєкторій проходження значної кількості одиничних 
фотонів в поглинально-розсіювальному середовищі. При цьому початкова 
енергія («вага») кожного фотону, умовно прийнята за одиницю, послідовно 
зменшується при його проходженні через відповідні шари біотканини в 
залежності від їх оптичних властивостей ( i БТn , ai , si , ig ). Розповсюдження 
фотону в БТ завершується при досягненні ним обумовленої до початку 
розрахунків критично малої “ваги”. Вибір траєкторії руху фотону після 
кожного акту розсіяння здійснюється випадковим чином обиранням довжини 
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вільного пробігу фотону та кута відхилення його траєкторії [117, 118]. Вибір 
початкової кількості фотонів для ММК суттєво залежить від завдання 
моделювання – очікуваної точності та просторової роздільної здатності, а також 
з урахуванням часових обмежень на здійснення симуляції. 
Важливою особливістю та перевагою методу Монте-Карло перед іншими 
методами є можливість моделювання широкого кола ситуацій шляхом задання 
складної геометричної форми та структури біотканини, варіації діаметром 
потоку фотонів та кутом його падіння на поверхню БТ, спектральним складом 
випромінювання. Це дає підставу деяким авторам розглядати метод Монте-
Карло в якості «золотого стандарту» моделювання розповсюдження 
випромінювання в біотканині [119, 120]. 
На рис. 1.26 представлене порівняння різних варіантів апроксимації 
рівняння переносу випромінювання.  

























Рис. 1.26. Розподіл енергії випромінювання в зразку шкіри людини ( d =0.5 мм) 
при опромінюванні паралельним жмутом світла нескінченого діаметру (оптичні 
параметри: a =0.27 мм
-1
, s =18.73 мм
-1
, g =0.81, reln =1) [114, 115]:      
1 – «точне рішення» РПВ, 2 – дифузна, або 1P -апроксимація, 
3 –  - )2(E - апроксимація, 4 – симуляція методом Монте-Карло. 
 67 
Зазначені апроксимації демонструють суттєвий збіг розрахункових значень 
інтенсивності випромінювання всередині біотканини на глибинах z  > eff . Але 
в шарі біотканини, прилеглому до її поверхні ( effz ), який зазвичай є 
об’єктом цільового впливу для хірургічних і терапевтичних методів, а також є 
найбільш інформативним для діагностичних методів, результати обрахунків за 
різними моделями суттєво (в 1.2–1.5 рази) відрізняються [114, 115].  При цьому 
ММК демонструє найкращий збіг з “точним рішенням” РПВ. 
На сучасному етапі актуальною є задача розробки альтернативних моделей 
розповсюдження оптичного випромінювання в біотканинах, що дозволять 
впровадити в клінічну практику інженерні методики розрахунку розподілу 
щільності потоку випромінювання всередині біотканини та інформаційного 
сигналу від неї при плануванні хірургічного втручання або терапевтичного 
впливу та оцінці очікуваної результативності діагностичної процедури з 
достатньою для вирішення цих клінічних задач точністю [121, 122]. 
 
1.5. Клінічна ефективність НВОС для МІКМ 
 
1.5.1. Критерії та алгоритми оцінювання клінічної ефективності  
Клінічна ефективність систем мінімально інвазивної медицини 
характеризує їх здатність вирішувати задачі, окреслені їх призначенням, та 
досягати необхідного кінцевого результату, в якості якого виступає 
результативність лікування або діагностування. Зважаючи на те, що клінічні 
результати застосування систем МІКМ переважним чином не можуть бути 
оцінені одразу, результативність діагностування та лікування оцінюється post 
factum за статистичними критеріями, які визначаються за результатами 
післяклінічного спостереження значної за кількістю групи пацієнтів на протязі 
достатньо тривалого періоду часу або в порівнянні з прийнятими в віповідній 
галузі медицини «золотими стандартами». 
Результативність діагностування малігнізованих та передмалігнізованих 
станів біотканин залежить від точності локалізації місця взяття біопсії та 
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коректної інтерпретації її результатів [71]. Для апаратури клінічної діагностики 
«золотим стандартом» є гістологічні дослідження біоптатів, отриманих з 
апаратно визначених ділянок, підозрілих на наявність в них морфологічних 
змін. При цьому показниками результативності виступають чутливість, 
специфічність та точність, які обраховуються за певними правилами (табл. 1.2): 
 
                                                                                                Таблиця 1.2 




Результати діагностування за «золотим стандартом» 
Так Ні 
Так TP (True positive) 
Вірно позитивний 
FP (False positive) 
Хибно позитивний 
Ні FN (False negative) 
Хибно негативний 






Клінічна ефективність апаратних реалізацій хірургічних та терапевтичних 
методів лікування онкологічних захворювань визначається декількома 
статистичними критеріями, а саме [50, 123]: 
– повна ремісія (CR – complete remission або complete response) пухлини – це  
період відсутності активної фази захворювання (місяців, років), на протязі 
якого симптоми захворювання об’єктивно не простежуються шляхом 
проведення клінічних та лабораторних досліджень;  
– часткова ремісія (PR – partial remission або partial response) пухлини – 
період, на протязі якого симптоми захворювання суттєво зменшилися 
(пухлина зменшилась більше ніж на 50%); 
– індекс зростання пухлини (TGI – tumor growth index або tumor growth 
inhibition) характеризує динаміку змінення розмірів або об’єму пухлини (в 
позитивному або негативному сенсі) і визначається відношенням розмірів 
пухлини до тривалості клінічної історії (мм/рік або мм3/рік). 
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Під час проведення діагностичних процедур з застосуванням спектральних 
методів результативність апаратного діагностування може оцінюватись за 
різними кількісними показниками, характерними для певних типів 
досліджуваних біотканин, їх ступеню малігнізації, типу фотосенсибілізаторів, 
що використовуються, наприклад: 
– відношення інтенсивності спектрів дифузно відбитого світла RI-545/I-575  для 
ранньої діагностики передракового стану ротової порожнини [124],          
RI-680/I-500  або RI-630/I-500  для ідентифікації досліджуваних ділянок слизової 
колоректальної області шлунково-кишкового тракту [125]; 
– червоно-зелене відношення RI-630/I-502 характерне для автофлуоресцентної 
спектроскопії шлунково-кишкового тракту з застосуванням 
фотосенсибілізаторів групи порфіринів [8]; 
– показник ROC-AUC – обрахунок площ під нормалізованими спектрами в 
характерних спектральних піддіапазонах для автофлуоресценції [126, 127], 
спектроскопії пружного розсіяння (рис. 1.27) [14]. 
 
Рис. 1.27. Розподіл результатів гістологічних досліджень біопсій товстої та 
прямої кишок за результатами спектрометричних вимірювань  у 15 пацієнтів   
( – нормальна слизова; – коліт, хвороба Крона, запальна хвороба кишечника, 
гіперплазія;  – дисплазія/аденома;  – аденокарцинома) [14]. 




























Результативність безпосереднього хірургічного втручання може бути 
оцінена: 
– відношенням об’єму видаленої біотканини  ( evapV  або ablV ) до енергії, що 
була витрачена на її вапоризацію або абляцію (мм3/Дж) [7]: 
 
)( cwevapхір tVE      або    
)( reppablхір tfQVE  , 
 
де  cw  – потужність безперервного лазера;  
pQ  – енергія імпульсного лазера; 
repf  – частота повторювання імпульсів; 
– функцією термоураження  tz,,  та коефіцієнтом термоураження C  
[113, 128]: 
 
   ],exp[,, zTREtAtz   ,                            (1.3) 
 





C ,                                                   (1.4)                                      
 
де A  = 3.1·10
98
 с-1 – частотний фактор;  
E  = 6.28·10
5 Дж·моль-1 – енергія активації; 
t – тривалість дії [с]; 
R  = 8.314 Дж·моль
-1·К-1 – універсальна газова константа; 
),(ss zT 

 – локальний температурний стан БТ, що встановився [К], в точці з 
радіальною ( ) та осьовою (z) координатами. 
При хірургічному втручанні дія оптичного випромінювання в операційній 
зоні може призвести до невідновлюваного термоураження біотканин, при 
цьому коефіцієнт термоураження лежить в границях  1.0 53.0  C . При 
коефіцієнті 53.0C  термоураження біотканин є некритичним, а самі 
біотканини на протязі певного часу відновлюють свої властивості [113]. 
 71 
1.5.2. Фактори, що впливають на ефективність клінічного застосування 
систем МІКМ 
На підставі проведеного аналізу можна зроботи висновок, що 
незображуючі волоконно-оптичні системи для мінімально інвазивної клінічної 
медицини слід розглядати як складну біотехнічну систему, технічна та 
біологічна складові якої є взаємопов’язаними та взаємозалежними. При цьому 
НВОС та біотканина накладають певні обмеження один на одного, що впливає 




Рис.1.28 –  Обмеження, що накладають біотканини та НВОС на ефективність 
систем мінімально інвазивної клінічної медицини 
 


















Обмеження, що накладають біотканини на ефективність систем МІКМ з 
використанням НВОС, можна поділити на: 
– енергетичні (безпечні для біотканин різної морфології та локалізації рівні 
енергії оптичного випромінювання, необхідні для досягнення лікувального 
або діагностичного ефекту); 
– спектральні (специфічні спектральні діапазони для діагностування 
патологій біотканин; специфічні довжини хвиль для хірургічного 
втручання для біотканин різної морфології); 
– інформаційні (наявність в інформаційному каналі діагностичних та 
моніторінгово-дослідницьких НВОС завадового сигнала від біотканин, 
прилеглих до біотканини-об’єкту); 
– часові (припустима тривалість діагностичних процедур та лікувального 
втручання); 
– геометричні (розміри можливих шляхів доступу до внутрішніх органів 
людини через природні порожнини або штучні отвори); 
– медико-біологічні (структура та морфологія біотканин різної локалізації);  
– медико-технологічні (налипання при хірургічному втручанні решток 
біоматеріалів на оптичний дистальний інструмент, що призводить до його 
перегрівання та термодеструкції). 
В свою чергу, НВОС також накладають певні обмеження на ефективність 
систем МІКМ, а саме: 
– енергетичні (втрати на транспортування випромінювання до біотканини 
через неузгодженість елементів оптико-електронного тракту НВОС); 
– спектральні (наявність власного завадового сигнала від частин НВОС в 
інформаційному каналі; обмеженість спектрального діапазону реєстрації 
корисного сигналу); 
– інформаційні (недостатня спектральна та/або енергетична розподільна 
здатність при аналізі інформаційного сигналу); 
– часові (недостатня швидкість обробки та відображення інформаційного 
сигналу; відсутність можливості роботи в режимі реального часу); 
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– геометричні (габаритні розміри НВОС для доступу до внутрішніх органів 
людини через природні порожнини або інструментальні канали 
спеціалізованого медичного обладнання); 
– медико-біологічні (відсутність біосумісності матеріалів елементів НВОС, 
що безпосередньо контактують з біотканинами; необхідність дезінфекції 
та/або стерилізації волоконно-оптичного інструменту); 
– медико-технологічні та організаційні (припустимі радіуси згинання 
волоконно-оптичних транспортуючих систем; неможливість застосування 
в операційних приміщеннях високовольтних блоків живлення; вимоги 
зручності та простоти в експлуатації НВОС медичним персоналом). 
Розглянуті обмеження є підставою для виділення  трьох узагальнених груп 
факторів, що впливають на клінічну ефективність систем МІКМ, а саме: 
медико-технічні (енергетичні, спектральні, інформаційні, геометричні, медико-
технологічні), медико-біологічні та часові. Також необхідним є додання до 
факторів впливу на клінічну ефективність систем МІКМ групи соціальних 
факторів, які оцінюють доступність діагностичної або лікувальної процедури 
для населення і визначають її поширеність, вартість і соціальну спрямованість. 
Розглянуті фактори, що обмежують клінічну ефективність систем МІКМ, 
мають враховуватись при побудові незображуючих волоконно-оптичних 
систем. Нажаль, статистичні критерії, прийняті для оцінки клінічної 
ефективності, не дають можливості оцінювання внеску базових функціональих 
елементів НВОС в досягнення кінцевого результату, що суттєво ускладнює 
порівняльний аналіз конкуруючих варіантів їх апаратної реалізації та оцінки їх 
очікуваної ефективності. Під ефективністю тут розуміється відношення 
пропускної здатності до апаратурних витрат. Слід відзначити, що оптико-
електронний тракт, який є однією з найбільш важливих складових НВОС, 
вносить суттєвий внесок у їх результуючу ефективність. При цьому оцінювання 
ефективності технічних рішень базових функціональних елементів НВОС та 
пошуки шляхів їх оптимізації ще на початкових етапах їх створення відіграють 
роль факторів, що сприяють прискоренню впровадження в клінічну практику в 
Україні вітчизняних апаратних реалізацій сучасних медичних технологій. 
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1.6. Постановка задачі та вибір напрямків дослідження 
 
Головною тенденцією, що визначає напрямки досліджень та розробок в 
сучасній клінічній медицині, є підвищення ефективності діагностичних та 
лікувальних систем як вцілому, так і окремих їх складових частин. Зважаючи на 
це, метою дослідження є вирішення наукової проблеми підвищення 
ефективності НВОС для мінімально інвазивної клінічної медицини. 
Ефективність є визначальним фактором, що сприяє прискоренню впровадження 
новітніх незображуючих волоконно-оптичних систем в клінічну практику.  
Об’єктом дослідження є процеси формування незображуючими 
волоконно-оптичними системами цільової мінімально інвазивної дії оптичного 
випромінювання на біотканину та інформаційного сигналу від неї для 
лікування та діагностики найбільш поширених захворювань. 
Проведений в цьому розділі аналіз апаратних реалізацій НВОС для 
клінічної медицини, характеристик біотканин та фотосенсибілізаторів, 
математичних моделей розповсюдження оптичного випромінювання в 
біотканинах, критеріїв оцінювання клінічної ефективності та факторів, що 
впливають на неї, є підставою для визначення головних задач дослідження, а 
також послідовності їх вирішення для досягнення поставленої мети (рис. 1.29): 
– розробка узагальнених принципів побудови НВОС для МІКМ та 
вдосконалення структурно-функціональної організації їх оптико-
електронного тракту з метою оцінювання впливу його базових 
функціональних елементів на ефективність НВОС та об’єктивізації вибору 
початкового схемного рішення для їх технічної реалізації; 
– розробка математичних моделей розповсюдження оптичного 
випромінювання в біотканині та формування інформаційного сигналу від 
неї з метою впровадження інженерних методик планування хірургічного 
втручання, терапевтичних та діагностичних процедур; 
– розробка нових діагностичних критеріїв систем МІКМ та кількісних 
показників для оцінювання ефективності конкуруючих варіантів технічної 
реалізації базових функціональних модулів НВОС; 
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– розробка математичних моделей волоконно-оптичного інструменту різного 
клінічного застосування та шляхів їх подальшої оптимізації за 
запропонованими кількісними показниками технічної ефективності; 
– розробка, технічна реалізація та експериментальні дослідження базових 
функціональних модулів НВОС для МІКМ; 
– створення НВОС різного клінічного застосування, їх лабораторні 
досліджень та клінічні випробування; 




Рис. 1.29 – Мета та головні задачі дослідження 
 
Зазначені задачі дослідження є взаємопов’язаними та потребують 
комплексного вирішення. При цьому, перші чотири задачі складають 
теоретичний базис для підвищення ефективності НВОС, спираючись на який 
можна здійснювати технічну реалізацію як окремих функціональних модулів, 
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Висновки до розділу 1 
 
1. Виконано аналіз апаратури та технічних засобів медичного 
призначення з застосуванням НВОС та розглянуто структурні та функціональні 
особливості їх технічної реалізації в залежності від конкретного медичного 
призначення, що дозволило окреслити коло базових елементів оптико-
електроного тракту НВОС клінічного застосування, які безпосередньо 
впливають на ефективність формування цільового впливу на біотканини або на 
формування інформаційного сигналу від них. 
2. Проведено оглядовий аналіз оптичних характеристик нормальних та 
морфологічно змінених біотканин організму людини, який підтвердив 
необхідність застосування фотосенсибілізаторів для більш ефективного 
диференціювання стану біотканин щодо наявності можливих патологій 
методом індукованої флуоресцентної діагностики та їх лікування за методом 
фотодинамічної терапії. 
3. Проведено оглядовий аналіз існуючих математичних моделей 
взаємодії оптичного випромінювання з біотканинами, який підтвердив 
актуальність розроблення альтернативної методу Монте-Карло математичної 
моделі взаємодії оптичного випромінювання з біотканинами для планування 
хірургічного втручання, терапевтичних та діагностичних процедур. 
4. Розглянуто існуючі критерії і кількісні показники оцінювання 
клінічної ефективності систем МІКМ, відзначено їх переважно якісний та 
статистичний характер, що підтвердило необхідність розробки та застосування 
кількісних показників для оцінювання очікуваної ефективності конкуруючих 
схемних рішень базових функціональних елементів НВОС. 
5. Визначена мета дослідження, спрямована на підвищення ефективності 
незображуючих волоконно-оптичних систем, та сформульовані головні задачі 
для її вирішення. 
Основні результати першого розділу опубліковані  в наступних працях: 
[62, 74, 76, 96]. 
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РОЗДІЛ  2 
УЗАГАЛЬНЕНІ ПРИНЦИПИ  СТРУКТУРНО-ФУНКЦІОНАЛЬНОЇ 
ОРГАНІЗАЦІЇ  НВОС  ДЛЯ  МІКМ 
 
2.1. Графова модель процесу створення НВОС для МІКМ 
 
Процеси формування незображуючими волоконно-оптичними системами 
цільової мінімально інвазивної дії оптичного випромінювання на біотканину та 
інформаційного сигналу від неї є об’єктом дослідження, а самі НВОС за 
узагальненими класифікаційними ознаками можуть бути віднесеними до 
оптико-електронних приладів та систем (ОЕПС). Зважаючи на це, процес їх 
побудови може розглядатися з урахуванням загальних принципів, згідно яких 
при створенні новітніх ОЕПС стадія розробки їх моделей є необхідним 
початковим етапом.  Графова модель, зважаючи на її прикладний характер, 
виступає важливим інструментом в задачах класифікації та розробки ОЕПС 
[129].  При цьому,  актуальність задачі побудови графової моделі на початковій 
стадії побудови ОЕПС визначається можливістю оцінювання загального обсягу 
та послідовності робіт для досягнення кінцевої мети.  
Узагальнена графова модель являє собою множину вершин (“станів”) та 
множину ребер, які характеризують зв’язки між вершинами.  Кожна з вершин 
може включати множину конкретних задач, кількість яких не є фіксованою, але 
визначається складністю розроблюваної системи. Зазначені задачі зазвичай 
включають три аспекти, що характеризують три складові частини ОЕПС: 
оптичну, електронну та механічну [129]. З урахуванням сучасного рівня та 
тенденцій розвитку ОЕПС до названих вище складових частин слід додати ще 
одну – програмну.  
Запропоновано графову модель процесу створення НВОС для МІКМ (рис. 
2.1), що має 14 вершин (“станів”), які можуть бути об’єднані в п’ять блоків 
(“підмножини станів”), в залежності від рівнів розробки, а саме: пошуковий, 








































Також графова модель процесу створення НВОС для застосування в 
клінічній медицині має враховувати специфічні особливості, пов’язані з місцем 
в них біотканини, що виступає не тільки в якості середовища розповсюдження 
оптичного випромінювання, але й є об’єктом цільової дії (в хірургічних та 
терапевтичних системах) або вносить суттєвий внесок в формування 
інформаційного сигналу (в діагностичних, моніторингових та дослідницьких 
системах). При цьому в якості елементу, що безпосередньо взаємодіє з 
біотканиною та в найбільшій ступені визначає цільове призначення 
незображуючих волоконно-оптичних систем клінічного застосування, виступає 
волоконно-оптичний інструмент. 
У відповідності до наведеної графової моделі здійснений на пошуковому 
етапі аналіз методів та технічних засобів мінімально інвазивної клінічної 
медицини з застосуванням незображуючих волоконно-оптичних систем,  
оптичних характеристик біотканин та фотосенсибілізаторів, існуючих моделей 
взаємодії оптичного випромінювання з біотканинами є вихідним пунктом для 
подальших досліджень у трьох напрямках, що мають на меті розробку 
узагальнених принципів структурно-функціональної організації 
незображуючих волоконно-оптичних систем для мінімально інвазивної 
клінічної медицини, а саме: 
– структурному, що включає розробку: 
– структурної схеми узагальненої незображуючої волоконно-оптичної 
системи для МІКМ; 
– алгоритму реалізації незображуючих волоконно-оптичних систем; 
– модельному, що включає розробку: 
– графової моделі волоконно-оптичного інструменту; 
– класифікаційному, що включає розробку: 
– узагальненої класифікації незображуючих волоконно-оптичних систем 
для МІКМ; 
– формалізованої класифікації волоконно-оптичного інструменту. 
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2.2. Структурно-функціональна організація НВОС для МВКМ 
 
2.2.1 Структурна модель оптико-електронного тракту НВОС для МІКМ 
Проведений  в першому розділі аналіз апаратури та технічних засобів 
МІКМ з застосуванням незображуючих волоконно-оптичних систем дозволив 
зробити певні висновки щодо особливостей їх структурної організації та 
базових функціональних модулів та елементів. 
Організаційна структура оптико-електронного тракту НВОС для МІКМ, в 
загальному випадку, може включати один або два канали. Наявність та 
відсутність кожного з каналів визначається цільовим призначенням НВОС, 
методами та технічними засобами його досягнення. Одноканальна схема, 
кінцевою ланкою якої і об’єктом цільової дії оптичного випромінювання є 
біотканина, є характерною для приладів хірургічного та терапевтичного 
призначення. Цільовим призначенням першого каналу є формування на 
поверхні або на певній глибині біотканини розподілу енергії випромінювання, 
достатньої для отримання бажаного лікувального, хірургічного або 
терапевтичного, ефекту. Виходячи з цього, перший канал може розглядатися як 
енергетичний [131]. Двоканальна схема знайшла застосування в діагностичних 
та дослідницьких системах. В двоканальних НВОС задачею першого каналу є 
формування на виході потоку випромінювання, взаємодія якого з біотканиною 
продукує сигнал, що несе інформацію про її структуру, оптичні властивості або 
фізико-біологічний стан.  В цьому випадку цільовим призначенням другого 
каналу оптико-електронного тракту є збирання з поверхні або глибини 
біотканини інформаційного сигналу та транспортування його на вхід оптико-
електронного реєструючого приладу, що здійснює аналіз цього сигналу за 
певними кількісними та/або якісними ознаками. Згідно свого цільового 
призначення другий канал може розглядатися як інформаційний [131]. 
Моніторингові системи характеризуються наявністю лише другого каналу, що 
надає інформацію про параметри розподілу енергії випромінювання або вмісту 
біологічно активних речовин (фотосенсибілізаторів) в досліджуваній біотканині 


















Рис. 2.2. Структурна модель оптико-електронного тракту  
узагальненої незображуючої волоконно-оптичної системи для МІКМ [131] 
 
Запропонована структурна модель відрізняється від відомих 
враховуванням двоїстої ролі  біологічної складової оптико-електронного 
тракту, яка організаційно входить до обох каналів: або в якості об’єкту цільової 
дії, або в якості середовища, що приймає участь в формуванні інформаційного 
оптичного сигналу. Тому системи МІКМ з використанням незображуючих 
волоконно-оптичних систем можна розглядати як складну біотехнічну систему, 





























Серед елементної бази розглянутих вище технічних засобів МІКМ (п. 1.2.) 
можна виділити три базові функціональні модулі, що переважним чином 
визначають характер застосування та технічні можливості НВОС,  а саме [131]: 
– модуль джерел випромінювання (МДВ), що може включати одне або 
декілька джерел випромінювання (в загальному випадку з різними 
довжинами хвиль випромінювання та різним фізичним принципом дії); 
– модуль аналізу інформаційного сигналу (МАІС), що поєднує оптико-
електронний прилад для реєстрації інформаційного сигналу від 
біотканини та відповідні  апаратні та програмні засоби для його аналізу; 
– волоконно-оптичний інструмент (ВОІ), що організаційно включає 
волоконно-оптичну транспортуючу систему зі спряженим з нею оптичним 
дистальним інструментом, причому: 
– волоконно-оптична транспортуюча система (ВОТС) призначена для 
перенесення оптичного випромінювання від МДВ до біотканини та від 
біотканини до МАІС; 
– оптичний дистальний інструмент (ОДІ) призначений для 
безпосередньої реалізації цільової лікувальної/терапевтичної функції 
або для формування та збирання інформаційного сигналу від 
біотканини (в цьому випадку його часто називають оптичним зондом). 
Крім того, організаційно до структурної схеми узагальненої НВОС входять 
оптичні системи спряження (ОСС), що включають допоміжні оптичні елементи 
для здійснення функцій просторової та/або спектральної фільтрації оптичного 
випромінювання, введення його в ВОТС та спряження її з входом аналітичного 
приладу. 
Модулем, що є визначальним з точки зору можливостей застосування 
НВОС в системах мінімально інвазивної клінічної медицини, є волоконно-
оптичний інструмент, який забезпечує: 
– транспортування оптичного випромінювання не тільки до зовнішніх, але й 
до внутрішніх органів людини через природні порожнисті органи або 
через отвори, зроблені в тілі людини хірургічним шляхом; 
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– формування на поверхні біооб’єкту або на певній його глибині  розподілу 
енергії оптичного випромінювання, необхідної для досягнення 
відповідного клінічного ефекту; 
– збирання оптичного інформаційного сигналу про фізичний стан та/або 
оптичні властивості досліджуваного біооб’єкту; 
– транспортування оптичного інформаційного сигналу від біооб’єкту, що 
досліджується, до модулю його аналізу. 
Склад модулю джерел випромінювання НВОС переважним чином 
формується з використанням джерел випромінювання, що на даний момент 
промислово випускаються, але в певних випадках, пов’язаних з особливостями 
клінічного застосування НВОС, необхідним є залучення новітніх розробок 
випромінювачів. Окремою проблемою є необхідність використання в складі 
МДВ спеціалізованих медичних джерел живлення, придатних для клінічного 
застосування з точки зору безпеки пацієнта та обслуговуючого персоналу. 
Аналогічним чином, в якості реєструючого приладу модуля аналізу 
інформаційного сигналу можна використовувати аналітичні прилади загального 
застосування, але це потребує як доведення їх апаратної частини до 
забезпечення вимог безпеки їх клінічного застосування, так і певної доробки 
програмних засобів для аналізу інформаційного сигналу в специфічних 
медичних цілях. Альтернативним методом є створення аналітичних приладів, 
адаптованих до клінічного застосування, зі спеціалізованим програмним 




2.2.2 Алгоритм процесу реалізації НВОС для МІКМ 
Для формалізації процесу побудови НВОС різноманітного клінічного 
застосування та визначення порядку дій, спрямованих на досягнення кінцевої 
мети, необхідною є розробка узагальненого алгоритму процесу його реалізації, 
що слугував би набором правил, які визначають послідовність операцій для 
вирішення конкретної множини задач [132]. 
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Виходячи з того, що узагальнена незображуюча волоконно-оптична 
система, як це показано на рис. 2.2, є двоканальною і включає три базові 
функціональні модулі, а біотканина входить до обох каналів, запропоновано 
алгоритм процесу реалізації НВОС для МІКМ, що організаційно поділяється на 
два блоки: блок фізичної взаємодії оптичного випромінювання з біотканиною 
та апаратний блок (рис. 2.3) [133]. 
Перший блок описує процеси фізичної взаємодії оптичного 
випромінювання з біотканинами складної просторової структури. Вихідними 
даними для цього виступають бази даних експериментально визначених 
параметрів біотканин та фотосенсибілізаторів (в разі їх використання для 
реалізації процесів МІКМ). Складені на основі лабораторних in vitro досліджень 
бази даних оптичних параметрів БТ можуть бути доповненими та/або 
скорегованими за результатами in vivo вимірювань оптичних параметрів 
біотканин пацієнта безпосередньо перед проведенням оперативного втручання. 
Механізми взаємодії оптичного випромінювання з біотканинами, що 
описуються відповідними математичними моделями, мають враховувати різну 
природу фізичних та хімічних перетворень в біотканині, що відбуваються під 
дією оптичного випромінювання, а саме: фотомеханічні, фототермічні, 
фотохімічні та оптичні.  
Математичні моделі взаємодії оптичного випромінювання з біотканинами 
мають обов’язково доповнюватись відповідними інженерними методиками 
розрахунку параметрів процесів МІКМ та спеціалізованим програмним 
забезпеченням планування процесів діагностики та лікування. Оптимізація 
параметрів процесів МІКМ на виході має здійснюватися з урахуванням 
існуючих медико-технічних критеріїв, що характеризують очікуваний кінцевий 
результат (ступінь термоураження біотканини, глибина та радіус некрозу, 
порогове значення інформаційного сигналу, тощо) та можливі негативні 
наслідки (несанкціоноване невідновлюване ураження прилеглих біотканин, 
можлива терморуйнація волоконно-оптичного інструменту під час клінічної 
процедури, тощо). 
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Рис. 2.3. Узагальнений алгоритм процесів реалізації НВОС для МІКМ [133]. 
 
В якості вихідних даних для апаратної реалізації НВОС для МІКМ 
виступають бази даних можливих технічних рішень волоконно-оптичного 
інструменту, модулів джерел випромінювання та аналізу інформаційного 
сигналу. Моделювання волоконно-оптичного інструменту здійснюється або 
вибором з множини існуючих можливих технічних реалізацій ВОІ, або 
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адаптованого до специфічних вимог клінічного застосування конкретної 
незображуючої волоконно-оптичної системи. Слід зауважити, що вибір з бази 
даних початкових варіантів схемних рішень ВОІ для конкретного клінічного 
застосування на етапі моделювання в першу чергу залежить від досвіду 
розробника, що при правильному виборі дозволяє в значній мірі скоротити 
термін на подальшу їх технічну реалізацію. Суттєву роль при виборі або 
розробці схемного рішення ВОІ відіграє застосування кількісних показників 
ефективності та можливість їх оперативного обчислення з використанням 
спеціалізованого програмного забезпечення, що дозволяє здійснювати як 
об’єктивне оцінювання та порівняння конкуруючих схемних рішень ВОІ, так і 
поетапну оптимізацію обраного варіанту [134].  
Вибір та наступна оптимізація конкретного технічного виконання 
волоконно-оптичного інструменту суттєво впливає на моделювання фізичної 
взаємодії оптичного випромінювання з біотканиною та вихідні оптимізовані 
параметри процесу МІКМ. Головною причиною цього є вплив розташування та 
конкретної геометрії волоконно-оптичного інструмента на формування 
специфічного розподілу енергії випромінювання на поверхні біотканини та в її 
глибині [44, 68]. В основу моделювання процесів МІКМ, що передують 
розробці відповідних інженерних методик, покладені математичні моделі 
взаємодії оптичного випромінювання з біотканиною. На цьому етапі можливе 
як застосування широкого кола існуючих моделей взаємодії, так і розробка 
нових, в тому числі спрощених,  математичних моделей.  
Реалізації обох блоків запропонованого алгоритму дає на виході варіант 
незображуючої волоконно-оптичної системи, оптимізований за медико-
технічними критеріями та кількісними показниками технічної ефективності для 
відповідного клінічного застосування НВОС. При цьому, вихідним критерієм 
виступає клінічна ефективність системи, що оцінюється за результатами її 
застосування в клінічній практиці з використанням загальноприйнятих 
статистичних критеріїв.   
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2.3 Узагальнена класифікація незображуючих волоконно-оптичних 
систем для мінімально інвазивної клінічної медицини 
 
Як відмічалося раніше принцип розділення НВОС за методами їх 
клінічного застосування можна розглядати лише як початковий 
класифікаційний рівень. За результатами виконаного аналізу НВОС для 
мінімально інвазивної клінічної медицини та морфологічного аналізу можливих 
варіантів технічної реалізації їх базових функціональних модулів 
запропоновано узагальнену класифікацію НВОС для МІКМ, що може бути 






Рис. 2.4. Мнемосхема узагальненої класифікації ASSIGNMENT  
незображуючих волоконно-оптичних систем для МІКМ 
 
Узагальнена класифікація охоплює десять класифікаційних ознак, за 
першими літерами англомовних назв яких складено її назву – ASSIGNMENT, а 










































– галузь застосування незображуючої волоконно-оптичної системи для 
МІКМ (Application); 
– тип джерела випромінювання (Source); 
– спектральний діапазон випромінювання (Spectral range); 
– тип опромінюючої волоконно-оптичної транспортуючої системи 
(Illumination fiber delivery system); 
– тип опромінюючого оптичного дистального інструмента (Goal tip); 
– тип збирального оптичного дистального інструмента (Nozzle tip); 
– тип збиральної волоконно-оптичної транспортуючої системи (Mode fiber 
delivery system); 
– тип приймача оптичного випромінювання для реєстрації інформаційного 
сигналу (Executive element); 
– тип зв’язку модулю аналізу інформаційного сигналу з комп’ютером 
(Nominal coupling with PC) 
– цільове програмного забезпечення, що використовується (Target software). 
Зазначені класифікаційні ознаки можуть бути об’єднані в чотири 
функціональні групи (A-SS-IGNM-ENT), в яких ознаки другої, третьої та 
четвертої груп характеризують модуль джерел випромінювання, волоконно-
оптичний інструмент та модуль аналізу інформаційного сигналу, відповідно. В 
свою чергу в кожній з класифікаційних ознак можна виділити декілька (від 3 до 
6) класифікаційних підознак (див. Додаток А), які характеризують конкретні 
діапазони застосування або варіанти технічної реалізації елементів НВОС. 
Підознаки мають відповідне цифрове кодування. Як результат, будь-яка 
незображуюча волоконно-оптична система для мінімально інвазивної клінічної 
медицини може бути охарактеризованою комбінацією з десяти цифр, 
об’єднаних у чотири групи, причому цифра “0” означає відсутність певної 
класифікаційної ознаки.  
Приклад застосування класифікації ASSIGNMENT може бути 
проілюстрований визначенням класифікаційних ознак приладу для реєстрації 




Рис. 2.5. Прилад для флуоресцентної діагностики біотканин in vivo [135]. 
 
Згідно табл. А.1 зазначений прилад класифікується наступним чином: 
– діагностичний; 
– з лазерним напівпровідниковим джерелом випромінювання у 
спектральному піддіапазоні 0.3 <   < 0.6 мкм; 
– з волоконно-оптичним інструментом, що включає одноволоконну 
опромінюючу та багатоволоконну збиральні ВОТС, спільний для 
енергетичного та інформаційного каналів оптичний дистальний інструмент 
формуючого типу; 
– з модулем аналізу інформаційного сигналу на базі багатоелементного 
лінійного приймача випромінювання, з вбудованою в персональний 
комп’ютер платою електронної обробки сигналу та спеціальним цільовим 
програмним забезпеченням для візуалізації інформаційного сигналу. 
В узагальненому вигляді класифікаційні ознаки приладу можуть бути 
представлені десятковим шифром: 3-42-1332-212. 
Запропонована класифікація дозволяє виявляти перспективні “ніши” для 
можливих технічних реалізацій НВОС для МІКМ. Слід відмітити, що 
класифікація ASSIGNMENT є “відкритою”, а саме кількість підознак кожної 
класифікаційної ознаки не є незмінною, а лише відповідає існуючому рівню 
науки і техніки, і з появою новітніх технічних засобів в галузі оптичного та 
оптико-електронного приладобудування може бути доповненою та 

















2.4 Узагальнена класифікація волоконно-оптичного інструменту 
 
Зважаючи на визначальну роль в складі НВОС для МІКМ волоконно-
оптичного інструменту, задача створення узагальненої класифікації ВОІ є 
необхідним етапом для здійснення обгрунтованого вибору варіанту його 
технічної реалізації та подальшої оптимізації з урахуванням поставленої перед 
НВОС цільовою задачею. 
 
2.4.1 Графова модель волоконно-оптичного інструменту 
Першим кроком для створення узагальненої класифікації ВОІ є побудова 
графової моделі, що дозволить виявити структурні зв’язки між окремими 
складовими частинами волоконно-оптичного інструменту. 
Як і для НВОС в цілому, так і  для волоконно-оптичного інструменту 
першою класифікаційною ознакою є галузь медичного застосування, для поділу 
за якою запропоновано наступні скорочення для ВОІ [136]: 
– FOTCA (Fiber Optic Tip for Clinical Application) – ВОІ для хірургії;  
– FOTTA (Fiber Optic Tip for Therapeutic Application) – ВОІ для терапії; 
– FOPSA  (Fiber Optic Probe for Spectroscopic Application) – ВОІ для 
діагностики; 
– FOPRA (Fiber Optic Probe for Research and Analysis) – ВОІ для моніторингу 
та клінічних досліджень. 
За узагальненою класифікацією НВОС волоконно-оптичний інструмент 
організаційно складається з волоконно-оптичної транспортуючої системи 
(ВОТС) та спряженого з ним оптичного дистального інструменту (ОДІ). В 
загальному випадку, з урахуванням наявності в складі НВОС двох каналів, ВОІ 
може включати чотири складові елементи: опромінюючі ВОТС та ОДІ 
енергетичного каналу (позначені як F1 та T1, відповідно) та збиральні ОДІ та 
ВОТС (T2 та F2, відповідно)  інформаційного каналу, які можуть утворювати 16 
різних комбінацій за двійковою системою (з урахуванням наявності або 
відсутності кожного з цих елементів). Цей тезіс може бути проілюстрований 




Рис. 2.6. Графова модель волоконно-оптичного інструменту НВОС (суцільна та 
пунктирні прямі лінії демонструють організаційні зв’язки енергетичного та 
інформаційного каналів, відповідно):  – ВОІ не застосовується,  – ВОІ для 
діагностики (FOPSA),  – ВОІ для хірургії (FOTCA) та терапії (FOTTA),     
– ВОІ для моніторингу та дослідження (FOPRA). 
 
В запропонованій графовій моделі волоконно-оптичного інструменту, на 
відміну від раніше розглянутої графової моделі процесу створення НВОС, 
кожна з вершин включає лише одну з можливих 16 комбінацій волоконно-
оптичних транспортуючих систем та оптичного дистального інструменту. 
Серед вершин графової моделі можна виділити чотири вершини “базового” 
рівня, які містять лише по одному складовому елементу ВОІ в енергетичному 




















Графова модель наочно демонструє можливі комбінації ВОТС та ОДІ для 
реалізації волоконно-оптичним інструментом цільового медичного 
призначення, а саме для застосування в [136]: 
– хірургічних та терапевтичних системах (F1000; 0T100; F1T100); 
– діагностичних систем (F100F2; F1T1T2F2; 0T10F2; 0T1T2F2;  F10T2F2; F1T10F2); 
– моніторингових та дослідницьких  системах (000F2; 00T20; F1T1T20; 00T2F2; 
F10T20; 0T1T20). 
 
2.4.2 Формалізована класифікація волоконно-оптичного інструменту 
З урахуванням значної кількості можливих варіантів схемних реалізацій 
волоконно-оптичного інструменту різного клінічного застосування важливим є 
визначення та систематизація його класифікаційних ознак та параметрів, які б 
дозволяли максимально формалізовано описувати не тільки існуючі технічні 
реалізації ВОІ, але й його можливі перспективні технічні рішення.  
На підставі проведеного за літературними даними морфологічного аналізу 
існуючих технічних реалізацій волоконно-оптичних транспортуючих систем та 
оптичного дистального інструменту запропоновано формалізовану 
класифікацію волоконно-оптичного інструменту (рис. 2.7). Класифікація 
охоплює вісім класифікаційних ознак, за першими літерами англомовних назв 
яких складено її назву – BASENODE. Класифікаційні ознаки узагальнено 
характеризують [136]: 
– тип з’єднання ВОТС та ОДІ між собою (Bonding); 
– тип взаємного розташування опромінюючої та збиральної ВОТС 
(Arrangement); 
– схемне рішення ВОТС (Scheme); 
– фізичний принцип дії оптичного дистального інструменту (Effect); 
– спрямованість дії ОДІ (Navigation); 
– тип оптичного елементу ОДІ (Optics); 
– робочу відстань ВОІ від біотканини (Distance); 




Рис. 2.7. Формалізована класифікація волоконно-оптичного інструменту  
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Для зручності користування кожній з класифікаційних підознак надано 
літерний та цифровий код. Літерно-цифрова комбінація коду специфікації 
однозначно характеризуватиме всі особливості побудови та застосування 
волоконно-оптичного інструменту.  
Запропоновано дві класифікації волоконно-оптичних транспортуючих 
систем за підознаками, що характеризують особливості варіантів взаємного 
розташування їх опромінюючого та збирального каналів (табл. 2.1) та їх 
схемних рішень (табл. 2.2) [136]. 
 
                                                                                                                                    Таблиця 2.1 
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                                                                                                                 Таблиця 2.2 





















































Для наведених вище волоконно-оптичних транспортуючих систем 
запропоновано літерні та цифрові коди, що дозволяють однозначно їх 
описувати за характерними підознаками. 
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Для систематизації значної кількості існуючих технічних реалізацій 
оптичного дистального інструменту, було використано три класифікаційні 
ознаки, а саме фізичний принцип трансформації оптичного випромінювання та 
схемне рішення ОДІ (табл. 2.3), а також спрямованість дії випромінювання на 
виході ОДІ відносно оптичної осі ВОТС (табл. 2.4) [136].  
 
                                                                                                          Таблиця 2.3 
Принципи дії та схемні рішення оптичного дистального інструменту 
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ОДІ на принципі концентрації  
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                                                                                                             Таблиця 2.4 
























Застосування класифікації BASENODE може бути проілюстровано на 
прикладі визначення класифікаційних ознак волоконно-оптичного інструменту 
зі складу приладу для флуоресцентної діагностики біотканин in vivo, 
зображеному на рис. 2.5. Згідно таблиць 2.1 – 2.4 класифікаційні ознаки ВОІ 
можуть бути представлені у вигляді: 
– літерного шифру: FOPSA-BA-TA-Ab-pT-FF-pU-D0-FC; 
– цифрового шифру: FOPSA-02-04-14-42-01-52-00-00. 
Як і розглянута вище узагальнена класифікація НВОС для МІКМ 
запропонована формалізована класифікація волоконно-оптичного інструменту 
BASENODE є відкритою для розширення та доповнення за рахунок 
перспективних технічних інновацій. 
Слід зауважити, що провідні світові виробники волоконно-оптичного 
інструменту, такі як Innova Quarts, Inc.; Ocean Optics, Inc.; Fiberoptics, Inc. , 
Polymicro Technologies, Inc.(США), CeramOptec GmbH (Німеччина), SEDI Fibres 
Optique (Франція), Sumita Optical Glass, Inc.(Японія) для потреб специфікації 
своєї продукції також застосовують літерно-цифрові шифри, які орієнтовані, 
переважним чином, на докладний опис геометричних параметрів та 
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особливостей технології виробництва волоконно-оптичних систем (матеріал, 
діаметр та числова апертура опромінювальних та збиральних волокон, варіант 
фінішної обробки торців волокон, тип конекторів для приєднання, тощо). 
Зважаючи на вище зазначене, запропонована класифікація BASENODE 
може бути легко доповнена додатковими класифікаційними ознаками, що 
охоплюють технологічні особливості виробництва волоконно-оптичного 
інструменту, притаманні кожній з фірм-виробників. 
Запропонований формалізований підхід є особливо важливим на 
початкових стадіях створення НВОС при виборі технічних рішень волоконно-
оптичного інструмента з урахуванням як його цільового призначення, так й 
існуючих обмежень геометричного, медико-біологічного та медико-
технологічного характеру. 
 
2.5 Особливості моделювання біологічної складової НВОС 
 
Розглянуті вище принципи структурно-функціональної організації НВОС 
виступають в якості вихідних даних для порівняльного аналізу можливих 
варіантів технічної реалізації волоконно-оптичного інструменту різноманітного 
клінічного застосування, який є наріжним каменем оптико-електронного тракту 
НВОС для МІКМ. 
Зважаючи на те, що своє цільове призначення незображуючі волоконно-
оптичні системи, що знаходять застосування в клінічній медицині, реалізують в 
процесі безпосередньої взаємодії з біологічним середовищем, необхідним 
етапом, що впливає на кінцеву ефективнісить НВОС, є розробка математичної 
моделі біологічної складової оптико-електронного тракту НВОС. Зазначена 
математична модель має враховувати як структурні і фізичні властивості 
досліджуваних біотканин, так і специфічні особливості взаємодії оптичного 
випромінювання з біотканиною з урахуванням геометрії і розташування по 
відношенню до неї волоконно-оптичного інструменту енергетичного та 
інформаційного каналів [22–24]. 
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Модельне представлення структури біотканини дискретним ансамблем 
розсіювальних часток, що в певній мірі взаємодіють між собою [9], в плані 
наближення до біофізичних реалій потребує враховування спектрального 
складу випромінювання, розподілу часток за розмірами та щільністю їх 
пакування та можливої взаємодії між частками різного морфологічного 
походження складної структури біотканини.  
На думку автора, для лікувальних (хірургічних та терапевтичних) та 
діагностичних систем МІКМ більш важливим ніж моделювання розподілу 
розсіювальних часток в біотканині, є моделювання розподілу щільності 
випромінювання в середині біотканини, що продукує цільовий лікувальний 
ефект, та моделювання вторинного випромінювання від БТ (флуоресценція або 
зворотне розсіяння), яке і є інформаційним сигналом. Переваги моделювання 
методом Монте-Карло розподілу інтенсивності випромінювання в середині 
біотканини за відомими її поглинальними та розсіювальними властивостями 
дозволяє багатьом дослідникам розглядати його в якості “золотого стандарту” 
моделювання [119]. При цьому, актуальною є задача розробки альтернативних 
моделей, результати розповсюдження оптичного випромінювання в 
біотканинах за якими наближатимуться до методу Монте-Карло з одночасним 
прискоренням та спрощенням математичних обрахунків. Вирішення цієї задачі 
може сприяти впровадженню в клінічну практику інженерних методик 

















Висновки до розділу 2 
 
1. Запропоновано графову модель процесу створення НВОС для МІКМ, 
що включає п’ять рівнів розробки: пошуковий, теоретичний, прикладний, 
технічний та промисловий. Визначено задачі для кожного з станів графової 
моделі, що дозволило оцінити загальний обсяг та послідовність робіт, 
спрямованих на створення НВОС від початкової ідеї до впровадження в 
клінічну практику. 
2. Вдосконалено структурно-функціональну організацію НВОС, що 
включає узагальнену структурну модель оптико-електронного тракту та 
алгоритм процесу реалізації НВОС для МІКМ, яка відрізняється від відомих 
враховуванням подвійної ролі біологічної складової НВОС, що дозволило 
виділити базові функціональні елементи оптико-електронного тракту, які 
найбільш суттєво впливають на результуючу ефективність НВОС та 
потребують моделювання процесів перетворення оптичного сигналу в них.  
3. Розроблено на основі морфологічного аналізу класифікацію 
незображуючих волоконно-оптичних систем для мінімально інвазивної 
клінічної медицини, яка узагальнює особливості їх структурно-функціональної 
організації, та класифікацію волоконно-оптичного інструменту, що дозволило 
здійснювати обгрунтуватний вибір початкового схемного рішення для його 
технічної реалізації з урахуванням цільової задачі. 
 
Основні результати другого розділу опубліковані  в наступних працях: 









МАТЕМАТИЧНА МОДЕЛЬ БІОЛОГІЧНОЇ СКЛАДОВОЇ  
ОПТИКО-ЕЛЕКТРОННОГО ТРАКТУ НВОС 
 
Згідно запропонованої структурної схеми узагальнена незображуюча 
волоконно-оптична система для МІКМ (рис. 2.2.) в загальному випадку 
включає енергетичний та інформаційний канали, а також біотканину, що 
організаційно входить до обох каналів. В хірургічних та терапевтичних 
системах з одним енергетичним каналом біотканина  виступає в якості 
кінцевого об’єкту цільової дії оптичного випромінювання, об’ємний розподіл 
якого в біотканині продукує бажаний лікувальний або терапевтичний ефект. В 
діагностичних та моніторингово-дослідницьких системах, що характеризуються 
наявністю обох каналів, біотканина є джерелом формування інформаційного 
оптичного сигналу, який продукується в результаті двоетапного процесу 
взаємодії оптичного випромінювання з біотканиною. При цьому, на першому 
етапі формується  об’ємний розподіл оптичного випромінювання в біотканині 
за рахунок її поглинальних та розсіювальних властивостей, тоді як на другому 
етапі біотканина трансформує зазначений об’ємний розподіл у вторинне 
оптичне випромінювання, спектральний склад, інтенсивність, просторовий 
розподіл або часова залежність якого несе інформацію про стан та можливі 
морфологічні зміни в біотканині [137]. 
 
3.1. Внутрішня структурна модель оптико-електронного тракту НВОС 
 
Для математичного моделювання незображуючих волоконно-оптичних 
систем можна скористатися базовими принципами, прийнятими для 
моделювання традиційних оптико-електронних систем, згідно яких 
перетворення вхідного параметричного поля сигналів (ППС) )(вх pS  в вихідне 
параметричне поле )(вих pS  повністю описується  перетворюючим оператором 
(ПО) всієї системи ОЕСP  [138]: 
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)]([)( вхОЕСвих pSPpS  .     
                                                                   
Аналогічно, кожний і-тий перетворюючий елемент (ПЕ) системи 
характеризується відповідним перетворюючим оператором 
i
P , що 
трансформує параметричне поле сигналів на вході перетворюючого елемента в 
відповідне ППС на його виході. 
При цьому вхідне ППС системи )( pSвх , яке в загальному вигляді 
визначене в п’ятивимірному просторі ),,,,()(вх tzyxspS  , трансформується 
енергетичним каналом незображуючої оптичної системи в ППС на поверхні 
біотканини )( pS  : 
 
)]([)( вх pSPpS E . 
 
З урахуванням різних механізмів взаємодії оптичного випромінювання з 
біотканиною узагальнена внутрішня структурна модель незображуючої 
волоконно-оптичної системи біомедичного призначення може бути 





Рис. 3.1. Узагальнена внутрішня структурна модель оптико-електронного 
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Перетворюючий оператор енергетичного каналу EP  в загальному вигляді є 
композицією ПО оптичних елементів, що входять до нього: оптичної системи 
спряження джерела випромінювання з опромінюючою волоконно-оптичною 
транспортуючою системою CEP , самої  опромінюючої ВОТС 
F
EP  та 








EE PPPP  . 
 
Моделювання процесу взаємодії оптичного випромінювання з 
біотканинами як поглинально-розсіювальними середовищами може 
розглядатися як двоетапний процес перетворення параметричного поля 
сигналів )( pS   на вході в біотканину у результуюче параметричне поле 
сигналів )( pS
БТ
 на виході біотканини, що описується перетворюючим 
оператором БTP . 
На першому етапі параметричне поле сигналів )( pS  , що характеризує 
розподіл оптичного випромінювання на поверхні біотканини, трансформується 
в її глибині в об’ємний розподіл )( pSV  за рахунок поглинальних та 
розсіювальних властивостей біотканини, який описується перетворюючим 
оператором VP : 
 
  )]([)( pSPpS VV  .                        
                                            
Перетворюючий оператор біотканини БTP  у загальному вигляді може бути 
представлений як композиція двох ПО [139]: 
 
jPPP VБТ  , 
 
де  jP  – перетворюючий оператор, що характеризує певний механізм взаємодії 
(теплової теплP , оптичної оптP  або фотохімічної фотохімP ) оптичного 
випромінювання з біотканиною.  
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Для діагностичних та моніторингово-дослідницьких систем, що 
передбачають наявність інформаційного каналу, параметричне поле сигналів, 
що реєструється на його виході, визначається як: 
 






II PPPP   – перетворюючий оператор інформаційного каналу, що є 
композицією перетворюючих операторів приймального каналу оптичного 
дистального інструменту ( TIP ), приймальної ВОТС (
F
IP ) та оптичної системи 
спряження приймальної ВОТС з модулем аналізу інформаційного сигналу  
( CIP ). 
Перетворюючі оператори енергетичного EP  та інформаційного каналів IP  
залежать від конкретної технічної реалізації  функціональних модулів та 
елементів незображуючої волоконно-оптичної системи. Але наріжним каменем 
математичного моделювання оптико-електронного тракту незображуючої 
волоконно-оптичної системи є аналітичне визначення перетворюючих 
операторів VP  та jP , що характеризують специфічні особливості взаємодії 
оптичного випромінювання з біотканинами, а саме: формування об’ємного 
розподілу випромінювання всередині біотканини та його подальшу 
трансформацію в оптичний інформаційний сигнал. 
 
3.2.     Модель складної структури біотканини 
 
Для хірургічних та терапевтичних систем МІКМ суттєвими є локалізація 
біотканини-об’єкту відносно опромінюваної поверхні та наявність прилеглих 
до неї морфологічно незмінених ділянок біотканини, чиє ураження є 
небажаним.  Для діагностичних та моніторінгових систем, враховуючи 
пріоритетність для їх моделювання оптичного інформаційного сигналу, 
важливим є взаємне розташування опромінених ділянок біотканини та ділянок, 
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що потрапляють до поля зору приймальної волоконно-оптичної системи і 
виступають джерелами як корисної, так і завадової інформації. 
Складна структура досліджуваної біотканини, що в узагальненому випадку 
може складатися з трьох шарів різної морфології, та можливе взаємне 
розташування її складових частин по відношенню до енергетичного та 
інформаційного каналів НВОС дозволили запропонувати модель структури 
біотканини, окремі шари якої з оптичної точки зору можуть виступати в якості 




                            а)                                                                 б) 
 
Рис. 3.2.  Модельне представлення структури біотканини [140]: 
а) узагальнена модель структури біотканини; 














Запропонована модель дозволяє враховувати взаємне розташування 
специфічних шарів біотканини не тільки в осьовому, але й в поперековому або 
радіальному напрямках. З урахуванням незначної глибини проникнення 
оптичного випромінювання  видимого діапазону вглиб біотканини найбільш 
інформативними для цілей діагностики та моніторингу виступають БТ-об’єкт 
та БТ-завада, що зазвичай безпосередньо контактують між собою, утворюючи 
на границі їх розділення ділянки з перехідними біологічними та фізичними 
властивостями. При розташуванні об’єкту дослідження в глибині біотканини, 
суттєву роль відіграє також транспортуючий шар біотканини. 
Запропонована модель є відкритою з точки зору варіантів подальшого 
моделювання взаємодії оптичного випромінювання з біотканинами, а саме: 
формування просторового розподілу випромінювання в шарі біотканини (для 
хірургічних та терапевтичних систем) з подальшою генерацією інформаційного 
сигналу від неї (для  діагностичних та моніторингових систем) [140–143]. 
 
3.3.    Фізичні аспекти математичного моделювання взаємодії оптичного 
випромінювання з біотканинами 
 
В цілому ряді робіт [9, 78, 144, 145] біотканина розглядається як об’єкт 
вимірювання, при цьому вирішення рівняння переносу випромінювання 
зводиться до знаходження оптичних параметрів біотканини за 
трансформованим нею полем випромінювання. Більш узагальненим є випадок, 
коли за апріорними або попередньо визначеними оптичними параметрами 
біотканини необхідно оцінити не тільки розподіл енергії випромінювання в 
середині об’єму біотканини, але й фізичні або фізико-хімічні перетворення в 
ній, що мають місце під дією випромінювання [4, 89].  
Дослідження фізичних аспектів взаємодії оптичного випромінювання з 
біотканинами, що розглядаються як поглинально-розсіювальні середовища, є 
необхідним кроком для визначення особливостей математичного моделювання 
розповсюдження оптичного випромінювання в біотканині. 
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Результат взаємодії оптичного випромінювання з біотканиною може бути 
оцінений: 
– безпосередньо інтегральним значенням будь-якого вихідного оптичного 
сигналу, його просторовим та спектральний розподілом або часовою 
залежністю; 
– опосередковано, через зміну фізичного стану біотканини, трансформацію її 
властивостей або фізико-хімічного складу. 
В незображуючих волоконно-оптичних системах оптичне 
випромінювання, що досягло поверхні біотканини, трансформується в її 
глибині за рахунок поглинальних та розсіювальних властивостей в об’ємний 
розподіл ),,( tzQ  . В подальшому механізм трансформації оптичного 
випромінювання в об’ємі біотканини може йти одним з трьох шляхів, що 
відрізняються за фізичною природою перетворень, що відбуваються, а саме 
(рис. 3.3) [139]: 
– фототермічні та фотомеханічні перетворення, при яких дія оптичного 
випромінювання призводить або до місцевого теплового розігріву 
біотканини з досягненням певного ступеню її термоураження 
(невідновлюваного чи відновлюваного), або при  швидкому накопиченні 
тепла в об’ємі біотканини навіть до її механічної дефрагментації (хірургія, 
термотерапія, фотоабляція); 
– фотохімічні перетворення, при яких в біотканинах, які накопичили 
фотосенсибілізатор, під дією випромінювання специфічних довжин хвиль 
має місце активація фотосенсибілізатора, який вступає в реакцію з 
синглетним киснем, що, в свою чергу, призводить до низки хімічних 
реакцій з руйнацією морфологічно змінених клітин біотканини 
(фотодинамічна терапія); 
– оптичні перетворення, що продукують на виході з біотканини 
трансформований оптичний сигнал, який несе інформацію  про оптичні 




Рис. 3.3. Структурна схема процесів взаємодії оптичного випромінювання  
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При цьому, вихідні параметричні поля сигналів біотканини )(j pS
БТ  для 
кожного з механізмів трансформації оптичного випромінювання біотканиною 
можуть бути представлені у вигляді: 
 
),,()(тепл tzTpS
БТ   , 
),,()(фотохім tzDpS H
БТ  , 
 tpS I
БТ ,,)(опт  , 
де ),,( tzT   є просторово-часовим розподілом температури в біотканині, що 
призводить до надлишкового нагрівання біотканини, яке характеризується 
певним ступенем її термоураження та оцінюється функцією ),( t  або 
коефіцієнтом термоураження C  [4, 128]; 
),,( tzDH   є розподілом фотодинамічної дози випромінювання всередині 
біотканини, що призводить до запуску механізму фотохімічних реакцій в 
біотканині і, як слідство, до фотохімічної руйнації клітин [89, 120]; 
),,( tI   є просторовим, спектральним та часовим розподілом інтенсивності 
трансформованого біотканиною випромінювання [14, 79]. 
Різні механізми трансформації оптичного випромінювання в біотканинах є 
характерними для різних спектральних діапазонів, що, в першу чергу, 
визначається співвідношенням в них поглинальних та розсіювальних 
властивостей біотканин. Зважаючи на це, в системах клінічної медицини для 
ефективної реалізації їх цільового призначення використовуються різні 
спектральні діапазони, а саме: 
– хірургічні системи (ультрафіолетовий, середній та дальній інфрачервоні 
діапазони); 
– терапевтичні системи (видимий та ближній інфрачервоний діапазони); 
– діагностичні системи (видимий діапазон); 
– моніторингові та дослідницькі системи (видимий та ближній 
інфрачервоний діапазони). 
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3.4. “Трьохімпульсна” модель розповсюдження оптичного 
випромінювання в біотканинах  
 
Сучасні найбільш поширені клінічні методи з використанням 
незображуючих волоконно-оптичних систем: лазерна хірургія, фотодинамічна 
терапія та термотерапія, флуоресцентна діагностика, спектроскопія пружного 
розсіяння та поглинальна спектроскопія базуються на різних фізичних 
принципах взаємодії випромінювання з БТ (тепловому, фотохімічному, 
оптичному).  Для ефективного застосування зазначених методів необхідною є 
оцінка очікуваного цільового впливу оптичного випромінювання на 
біотканину. Першим кроком для вирішення цієї задачі є визначення об’ємного 
розподілу випромінювання в середині біотканини  tzQ ,,  за рахунок її 
поглинальних та розсіювальних властивостей. 
Існує значна кількість математичних моделей розповсюдження оптичного 
випромінювання в біотканині, що мають прикладний характер. Але результати 
обрахунків за цими моделями суттєво відрізняються в шарі біотканини, що 
прилягає до її поверхні. На практиці для розрахунку розподілу випромінювання 
в біотканинах найбільш широко використовується метод Монте-Карло. При 
властивих методу Монте-Карло суттєвих перевагах (можливість моделювання 
структури біотканини складної геометрії та неоднорідності) його головним 
недоліком є необхідність розрахунку розповсюдження значної кількості (до 
мільйона) фотонів, що призводить до достатньо тривалого часу, необхідного 
для виконання обрахунків. 
Розробка спрощених математичних моделей розповсюдження оптичного 
випромінювання в біотканинах, результати обрахунків за якими можуть бути 
порівнянні з результатами симуляції за методом Монте-Карло, є актуальною та 
дозволить впровадити в клінічну практику інженерні методики обрахунку 
інтенсивності оптичного випромінювання всередині біотканини при плануванні 
лікувальних та діагностичних процедур. 
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3.4.1.   Базові положення “трьохімпульсної” моделі 
В запропонованій моделі, як і в переважній більшості розрахункових 
моделей,  біотканина вважається “напівнескінченим” однорідним середовищем, 
що характеризується своїми оптичними параметрами: показником заломлення 
1in , коефіцієнтами поглинання a  та розсіяння s , параметром анізотропії g . 
В першому наближенні оптичне випромінювання розглядається як  
“нескінченно” широкий колімований потік, що падає під прямим кутом на 
поверхню біотканини, яка є границею розділу двох середовищ з показниками 
заломлення in  та 1in , відповідно (рис. 3.4). 
 
Рис. 3.4.  Вихідні параметри “трьохімпульсної” моделі взаємодії оптичного  
































Згідно з дифузною теорією: 
– перший акт розсіяння фотону при нормальному падінні на поверхню 
біотканини відбувається на глибині 1z від поверхні: 
                                                  
reln
s
z 1 ,                                                     (3.1)                               
де 1sa )(
s  – середня відстань вільного пробігу фотону [146]; 
)( 1 iirel nnn   –  відносний показник заломлення біотканини; 
– на глибині )( 210 zzz  розсіяння в  БТ набуває ізотропного характеру: 
 





2 ,                                                     (3.2) 
де 1sa )(
s  – транспортна середня відстань вільного пробігу фотону 
[117];  
)1(ss g  – редукований коефіцієнт розсіяння біотканини. 
Для “трьохімпульсної” моделі розповсюдження випромінювання в 
біотканині було запропоноване базове рівняння, яке визначає співвідношення 
щільності потоку випромінювання на глибині z до щільності потоку 
випромінювання 0 [Вт/м
2], що падає на поверхню біотканини [147]: 
 










,                     (3.3) 
 
де )(3 saaeff   – ефективний коефіцієнт ослаблення випромінювання 
[117];  
mz – відстань від поверхні біотканини, що відповідає очікуваному максимуму 
інтенсивності потоку випромінювання всередині біотканини; 
321 ,, CCC  –  коефіцієнти базового рівняння (3.3). 
Для визначення коефіцієнтів  321 ,, CCC  була запропонована система трьох 
рівнянь, що характеризують граничні умови розповсюдження оптичного 
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3.4.2. Інженерна  методика  розрахунку інтенсивності потоку 
випромінювання в середині біотканини 
Згідно з дифузною теорією параметр 0K , що характеризує збільшення 
результуючої щільності потоку випромінювання на поверхні біотканини 
)0( за рахунок випромінювання,  зворотно розсіяного в середині БТ [146]: 
 












210 ,                                          (3.5) 
 
де dR  – дифузне відбиття на границі розділу для напівнескінченого 
розсіювального середовища [21, 148]: 
 























де )( sas a  – транспортне альбедо; 
)1()1( ddn rrk   – множник, пов’язаний з коефіцієнтом відбиття 
випромінювання dr  від поверхні біотканини, який добре апроксимується 
формулою [21, 141, 148]: 
 
668.00636.071.044.1 12   relrelreld nnnr . 
 
Параметр 00K , що характеризує збільшення ефективної глибини 
проникнення effeff 1   оптичного випромінювання в біотканину за рахунок 
зворотно розсіяного в шарі біотканини випромінювання, був визначений  
експериментально для БТ з показником заломлення 37.1exn  [146], що для 
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біотканини з довільним відносним показником заломлення reln  дозволило 
отримати вираз: 
 






eRK d   ]21.53[ 7.900 .                                  (3.6) 
 
Для визначення параметрів mK  та mz  запропоновано вирази [147]: 
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 .                                (3.8) 
 
 
В результаті розв’язання системи рівнянь (3.4) були отримані вирази для 
коефіцієнтів базового рівняння “трьохімпульсної” моделі розповсюдження 
оптичного випромінювання в біотканині [147]: 
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                                                                                                                               (3.11) 
 
Підстановка отриманих виразів коефіцієнтів у базове рівняння 
“трьохімпульсної” моделі (3.3) дозволяє отримати осьовий розподіл щільності 
потоку випромінювання )(z  в глибині z шару біотканини по відношенню до 
щільності потоку випромінювання 0 , що падає на поверхню біотканини. 
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Зважаючи на те, що для переважної більшості клінічних застосувань, 
діаметр потоку оптичного випромінювання, що падає на поверхню біотканини, 
не може розглядатися як “нескінченно” широкий,  подальший розвиток 
“трьохімпульсної” моделі розповсюдження оптичного випромінювання в 
біотканинах та інженерної методики обрахунку співвідношення 0)(  z  був 
спрямований в напрямку модифікації запропонованої моделі для випадку 
довільного діаметру колімованих потоків випромінювання. 
В теоретичних розрахунках та експериментальних дослідженнях прийнято, 
що при падінні на поверхню біотканини колімованого потоку випромінювання, 
діаметр якого dП перевищує значення ефективної глибини проникнення 
випромінювання в біотканину більш ніж в 6 разів ( eff6Пd ) [149], поняттю 
“нескінченно” широкого потоку відповідає лише та його частина, для якої 
справедливим є вираз: 
0)6( eff 

ПП dd . 
 
Розрахунки методом Монте-Карло демонструють монотонне падіння 
співвідношення  0)(  z  при зменшенні діаметру потоку випромінювання, 
що знаходить також своє підтвердження в дифузній теорії розповсюдження 
оптичного випромінювання в біотканинах [148, 150]. Для менших ніж 
“нескінченно” широкий колімованих потоків випромінювання, що падають на 
поверхню біотканини, справедливим є збільшення відношення ефективного 
коефіцієнту ослаблення для потоку діаметром dП до його значення при 
“нескінченному” діаметрі ( effeff 
d ), яке визначається лінійною регресією від 
одиниці при eff6Пd  до  значення  effsa )(   при  dП = 0 [151]. 
Для випадку довільного діаметру колімованого потоку випромінювання dП, 
що падає на поверхню біотканини, була виконана модифікація запропонованої 
“трьохімпульсної” моделі, що призвела до визначення нових, залежних від dП, 
значень ефективного коефіцієнту ослаблення deff , параметрів 
dK
00  і 
dK0 , а 
також похідних від них параметрів 
dKm  та 
dzm , а саме: 
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dd K effeff  
                                                      5.00000 )(
dd KKK                                           (3.12) 
  5.000 )(
dd KKK   
 
де )( effeff 
ddK  – коефіцієнт перерахунку, що визначається за графіком 
лінійної регресії для конкретних значень відношення  eff6Пd  для 
біотканини з відповідними відносним показником заломлення reln , 
коефіцієнтами поглинання a  та розсіяння s , параметром анізотропії g . 
При цьому базова система рівнянь (3.4) та формули для визначення її 
коефіцієнтів С1, С2 та С3 залишаються незмінними за виключенням параметрів 
(3.12) залежних від діаметра dП  та похідних від них параметрів 
dKm  та 
dzm . 
На рис. 3.5 наведений приклад залежності коефіцієнту перерахунку 
dK  
від діаметру потоку випромінювання, що падає під прямим кутом на поверхню 
біотканини ( 1
rel
n , 875.0g , 999.0a ), де )( sas а  – альбедо.  































Рис. 3.5.  Крива залежності коефіцієнту перерахунку 
dK  від діаметра потоку 
випромінювання dП  для: 1reln , 875.0g , 999.0а . 
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3.4.3. Порівняння обрахунків інтенсивності потоку випромінювання в 
біотканині за “трьохімпульсною” моделлю та методом Монте-Карло 
Порівняння загально відомих результатів розповсюдження оптичного 
випромінювання в біотканинах, отриманих методом симуляції Монте-Карло 
[117, 148] з  результатами разрахунку співвідношення 0)(  z , отриманими 
рішенням базового рівняння “трьохімпульсної” моделі (3.3) для ідентичних 
параметрів біотканини ( relng,,, sa  ), являє інтерес з точки зору оцінювання 
очікуваної точності моделювання розподілу щільності потоку випромінювання 
за запропонованою моделлю в порівнянні з «золотим стандартом» 
моделювання [119, 150]. 
Результати виконаного порівняння для “нескінченного” потоку 
випромінювання відображені на рис. 3.6 (для біотканини з різними  відносними 
показниками заломлення reln = 1.37 та reln = 1) та на рис. 3.7 (для біотканин з 
однаковими значеннями альбедо a  або однаковими показниками анізотропії g , 
відповідно, при reln =1).  



























Рис. 3.6. Криві розподілу щільності потоку випромінювання в біотканині для 
випадку різних reln  ( reln = 1.37 та reln = 1), отримані моделюванням  
методом Монте-Карло (пунктирні криві з символами [117]) 
та розрахунком за запропонованою моделлю (суцільні криві) 
 118 


















g = 0.95g = 0.8
 
а) 


















a = 0.995a = 0.99
 
б) 
Рис. 3.7. Криві розподілу щільності потоку випромінювання в біотканині 
( reln =1) при нормальному падінні колімованого потоку, отримані 
моделюванням методом Монте-Карло (пунктирні криві з символами [148])  
та розрахунком за запропонованою моделлю (суцільні криві) для випадків:              
a= 0.995 (а) та g = 0.95 (б);  
mfp - середня відстань вільного пробігу фотону в біотканині. 
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Для уніфікації вигляду розподілу інтенсивності потоку випромінювання 
для різних значень альбедо a  та показника анізотропії g  глибини z  на рис. 3.7 
відкладені в значеннях середньої відстані вільного пробігу s  фотону (mfp – 
mean free path). 
Аналогічним чином можуть бути побудовані графіки розподілу щільності 
потоку випромінювання в напівнескінченому шарі біотканині вздовж 
центральної осі пучка з радіусом Пr , визначеним для уніфікації як і глибина z  
в значеннях середньої відстані вільного пробігу фотону. 
 
 
Рис. 3.8. Криві розподілу щільності потоку випромінювання в біотканині  
в залежності від радіусу Пr  колімованого потоку  при нормальному його падінні 
на біотканину ( reln =1), отримані моделюванням методом Монте-Карло 
(пунктирні криві з символами [148]) та розрахунком за запропонованою 
моделлю (суцільні криві) для випадку: а  0.999, g = 0.875. 
 
З розгляду наведених вище кривих (рис. 3.6–3.8) можна зробити висновок, 
що незбіг результатів моделювання розподілу щільності потоку 
випромінювання в біотканині за запропонованою моделлю та методом Монте-
Карло: 
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 = 200 mfp
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– не перевищує 5 % (для відносних показників заломлення  reln = 1.37 та 
reln = 1, рис. 3.6) за виключенням діапазону глибин z < 0.05 мм для reln = 1 
(до 11.6 %); 
– не перевищує 15 % для g = 0.8–0.95 та для a= 0.99–0.999 (рис. 3.7);  
– не перевищує 8 % для усіх радіусів пучка 
П
r  в діапазоні глибин eff2z  
( 100z mfp), а для 48Пr  mfp не перевищує 10 % в усьому діапазоні 
глибин до 200z mfp (рис. 3.8); 
– розбіжності результатів становляться більш суттєвими (до 20 %) на 
глибинах z  > eff  при значеннях показника анізотропії g = 0.99 (рис. 3.7а), 
а також для радіусів пучка 100Пr mfp та 200Пr mfp на глибинах в 
діапазоні effeff 42  z  (рис. 3.8). 
Отримані вище результати корелюються з середньоквадратичною 
похибкою моделювання (в межах 15 %) між методом Монте-Карло та 
розрахунками, виконаними з використанням інших аналітичних моделей [152]. 
 
3.4.4. Об’ємний розподіл випромінювання в біотканині 
Зважаючи на зазначене вище, інженерну методику моделювання 
розповсюдження випромінювання в біотканинах за запропонованою 
“трьохімпульсною” моделлю як для “нескінченого”, так і для довільного 
значення діаметру потоку випромінювання Пd  можна розглядати як 
альтернативу методу Монте-Карло для оцінювання повздовжного розподілу 
щільності потоку випромінювання в біотканинах при суттєвому спрощені 
математичних обрахунків та скороченні часу, необхідного для їх виконання.  
Як відмічалося вище, основою для математичного моделювання різних 
механізмів трансформації оптичного випромінювання в біотканині є об’ємний 
розподіл в середині біотканини ),,( tzQ  . Отримане базове рівняння 
“трьохімпульсної” моделі (3.3) може бути використаним  для подальшого 
математичного моделювання радіального розподілу щільності потоку 
випромінювання. 
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Для “напівнескінченого” поглинально-розсіювального середовища 
розподіл щільності потоку випромінювання в радіальному напрямку   у разі 
дифузного розсіяння випромінювання від точкового анізотропного джерела 
випромінювання S+А на глибині z  [141, 153]: 
 






















z ,                  (3.13) 
 
де )(z – щільності потоку випромінювання в осьовому напрямку на глибині z ; 
1
sa )](3[
D – дифузний коефіцієнт; 
1  та 2  – приведені радіальні координати для “позитивного” та “негативного” 
ізотропних точкових джерел випромінювання (S+I та S
-
I), розташованих, 
відповідно, під та над поверхнею біотканини (рис. 3.9).  
 
 
Рис. 3.9. До розрахунку розподілу щільності потоку випромінювання 




























n справедливими є вирази:   
 




][ z ,                                         (3.14) 
 
                                                  2120b
2
2 }])(2[{ zzz  ,                          (3.15) 
 
 
де Dkz n  2b  – відстань від поверхні біотканини до екстрапольованої границі, 
для якої справедливим є  0),(  z  [141]; 
Використовуючи базове рівняння запропонованої “трьохімпульсної” 
моделі (3.3) та рівняння (3.13), можна визначити щільність потоку 
випромінювання всередині біотканини в будь-якій точці з довільними осьовою 
( z ) та радіальною ( ) координатами. Це дає можливість здійснення подальших 
розрахунків як фототермічних, так і фотохімічних перетворювань в біотканині з 
оцінкою ступеню її термоураження  C  та визначенням необхідної для руйнації 
онкологічно уражених клітин фотодинамічної дози ),,( tzDH   за загально 
відомими формулами [4, 89, 113, 128, 154].  
Для діагностичних та моніторінгово-дослідницьких систем МІКМ важливу 
роль відіграє формування вторинного випромінювання (флуоресцентне 
випромінювання, пружне розсіяння випромінювання), яке продукується 
біотканиною під дією поглинутого або розсіяного нею оптичного 
випромінювання, що падає на його поверхню. Це випромінювання являє собою 
інформаційний сигнал, що збирається та реєструється апаратною частиною 
інформаційного каналу оптико-електронного тракту незображуючої волоконно-
оптичної системи. В обох випадках інформаційний сигнал формується за 
рахунок відмінностей форми та інтенсивності спектрів вторинного 
випромінювання від нормальних та патогенних біотканин, що обумовлено як 
флуоресценцією накопичених біотканиною екзогенних флуорофорів 




3.5. Математична модель інформаційного сигналу від біотканини 
 
Модель флуоресценції шару біотканини (рис. 3.10) базується на 
припущені, що оптичне поглинання на довжині хвилі збудження флуоресценції 
x є більшим в порівнянні з поглинанням на довжині хвилі випромінювання 
флуоресценції m . В загальному випадку це є справедливим для  діапазону x  
від 380 нм до 450 нм. Тоді, з урахуванням незмінності коефіцієнтів поглинання 
)( xa   та розсіяння )( xs   біотканини на довжині хвилі x , а також 
концентрації флуорофорів FC , інтенсивність випромінювання флуоресценції 
),( mx F  лінійно пропорційна інтенсивності випромінювання дифузного 
розсіяння на довжині хвилі випромінювання флуоресценції )( mR  [21]: 
 




де S  – доля фотонів випромінювання збудження, що були поглинуті в 




Рис. 3.10. Особливості формування інформаційного сигналу  
для розсіювальної (а) та флуоресцентної (б) спектроскопії [21] 
 










Для поглинально-розсіювального середовища, що містить k  флуорофорів 
(як ендогенних, так і екзогенних) інтенсивність випромінювання флуоресценції, 
що сприймається інформаційним каналом незображуючої волоконно-оптичної 













x0mx ),(),()(),,()(),( k ,     (3.16) 
 
 
де )( x0 P – потужність випромінювання збудження на поверхні біотканини; 
),,( mx zTF   – передавальна функція біотканини, що для поточної глибини z  
характеризує ослаблення як випромінювання збудження, так і випромінювання 
флуоресценції (зазвичай визначається симуляцією розповсюдження світла в 
біотканині за методом Монте-Карло); 
)(zDEF  – оптична ефективність збирання інформаційного сигналу з глибини  z  
інформаційним каналом оптико-електронного тракту НВОС; 
kFk Сzzk  ),(303.2),( xxa  – коефіцієнт поглинання  k -го флуорофору з 
концентрацією kFС , розташованого на глибині z  в біотканині, на довжині хвилі 
випромінювання флуоресценції [10]; 
),( x zk   – коефіцієнт екстинції для  k -го флуорофору; 
),( m zk  – квантовий вихід флуоресценції k -го флуорофору. 
Для випадку, коли біотканина є однорідним напівнескінченним 















x0mx ),(),()()()(),( ,      (3.17) 
 
 
де ),( x zTFin   та ),( m zTFout   –  залежні від глибини z  передавальні функції 
біотканини,  відповідно, для випромінювання збудження та флуоресценції;  
0
EFD  – оптична ефективність збирання інформаційного сигналу з поверхні 
біотканини ( 0z ) інформаційним каналом оптико-електронного тракту НВОС. 
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3.5.1.  Модель для широкого колімованого потоку 
Зважаючи на те, що для визначення локалізації патогенних ділянок 
біотканин використовується явища як автофлуоресценції, так і індукованої 
флуоресценції, формула (3.17) може бути модифікованою для цих окремих 
випадків за рахунок відмінностей коефіцієнтів поглинання ендогенних або 
екзогенних флуорофорів та їх квантового виходу флуоресценції. 
Зазвичай для різних типів біотканин домінантним є один-два ендогенних 
флуорофора. Для діапазону хвиль збудження 380–450 нм найбільший внесок в 
формування сигналу автофлуоресценції вносять флавіни, жирові пігменти 
(ліпіди) та порфірини, які можуть бути присутніми в біотканині в різних 
концентраціях. При цьому максимум випромінювання автофлуоресценції  
флавінів та ліпідів відповідає довжині хвилі 520-525 нм, а порфиринів – 630-635 
нм [8, 155].  
Для автофлуоресценції характерним є відмінності в інтенсивності 
випромінювання флуоресценції між нормальними та патогенними ділянками 
біотканини, що визначаються як морфологічними змінами в самій біотканині 
(ущільнення та збільшення кровонасиченості), так і за рахунок збільшення 
товщини епітелію в місці можливого розташування пухлинного новоутворення, 
що в результаті призводить до більш сильного ослаблення як випромінювання 
збудження, так і випромінювання флуоресценції в цьому місці в порівнянні з 









Рис. 3.11. Формування випромінювання автофлуоресценції  






Для випадку автофлуоресценції критерієм можливої патогенності 
біотканини виступає відношення інтенсивностей випромінювання від 
нормальної та морфологічно зміненої ділянок біотканини A TNR /  [8] на довжині 
хвилі максимуму інтенсивності флуоресценції ( m ). Для випадку 






























x0m1x ),(),()()()(),(      (3.19) 
 
 










x0m1x ),(),()()()(),(      (3.20) 
 
де m1 , )( 1m1  , )( xа1   – довжина хвилі максимуму випромінювання 
флуоресценції, квантовий вихід флуоресценції на цій довжині хвилі та 
коефіцієнт поглинання для домінантного ендогенного флуорофору на довжині 
хвилі збудження флуоресценції, відповідно; індекси “N” та “T” відносяться до 
номальної та патогенної ділянок біотканини, відповідно.  
При цьому параметрами, що характеризують оптичні властивості нормальної 
біотканини є: )( xa 
N
, )( xs 
N
, )( m1a 
N
, )( m1s 
N
 та похідні від них 
)( xeff 
N
, )( 1meff 
N , а аналогічним параметрами для уражених ділянок 
біотканини є: )( xa 
T
, )( xs 
T
, )( m1a 
T
, )( m1s 
T
, )( xeff 
T
, )( 1meff 
T
. 
 Для індукованої флуоресценції визначальними є відмінності як в формі, 
так і в інтенсивності спектрів випромінювання флуоресценції від нормальних 
та патогенних ділянок біотканини, що обумовлені явищем накопичення в 
морфологічно змінених ділянках біотканини фотосенсибілізатора. В якості 
характерних довжин хвиль для спектрів флуоресценції від нормальної та 
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патогенної ділянок біотканини виступають довжини хвиль максимумів 
інтенсивності флуоресценції для домінантного ендогенного флуорофору m1  та 
фотосенсибілізатору 
ФС
m , відповідно. 



































x0x ),(),()()()(),(   (3.22) 
 
де ФСm , )( m
ФС
ФС  , )( xa 
ФС – довжина хвилі максимуму випромінювання 
індукованої флуоресценції, квантовий вихід флуоресценції на цій довжині хвилі 
та коефіцієнт поглинання фотосенсибілізатору на довжині хвилі збудження 
флуоресценції, відповідно. 
Для біотканини, що накопичила фотосенсибілізатор справедливими є 
формули для визначення коефіцієнтів поглинання [156]: 
 
     )()()( xaxaxa 
ФСNФСT
  та    )()()( mamama
ФСФСФСNФСT  ,        (3.23) 
 
 
де )( xa 
ФС
 та )( ma 
ФС , які в свою чергу [10]: 
 
ФСФС
ФС С )(303.2)( xxa  , 
 
ФСФС
ФС С )(303.2)( mma . 
 
 
В цьому випадку ефективний коефіцієнт поглинання біотканини, що 







ФСТФСТФСТФСТ    . 
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Слід зауважити, що квантові виходи флуоресценції на довжинах хвиль 
максимумів для ендогенних флуорофорів та фотосенсибілізаторів, що клінічно 
застосовуються, та коефіцієнти екстинції для них на довжині хвилі збудження, 
відповідно )( 1m1  , )( m
ФС
ФС  та )( x1  , )( xФС , є зазвичай апріорно відомими 
або в конкретному випадку визначаються експериментальним шляхом. 
Внаслідок цього важелем впливу на величину критерію ФСTNR /  для індукованої 
флуоресценції може виступати виключно концентрація накопиченого в 
патогенній ділянці біотканини фотосенсибілізатору ФСFС . Верхня та нижня 
границі припустимої концентрації фотосенсибілізаторів, що застосовуються в 
клінічній практиці, яка має бути безпечною для організму пацієнта та 
достатньою для здійснення флуоресцентної діагностики, визначаються під час 
лабораторних та клінічних досліджень фотосенсибілізаторів в процесі їх 
розробки та промислового виробництва (див. табл. 1.1). 
Математичне моделювання інформаційного сигналу від біотканини для 
випадків авто- та індукованої флуоресценції за формулами (3.19, 3.20, 3.22) 
потребує визначення інтегралів, що входять до зазначених виразів. 
Для випадку “напівнескінченного” шару біотканини та значного діаметру 
колімованого потоку випромінювання, що падає на неї ( eff6Пd ), 
справедивими є співвідношення: 































out    та   ])(exp[),( 1meff1m zzTF
TT
out  , 
 
















out  . 
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 zTФС  розраховуються за 
базовим рівнянням “трьохімпульсної” моделі розповсюдження випромінювання 
в біотканинах (3.3) та формулами для визначення коефіцієнтів 1С , 2С , 3С  цього 
рівняння (3.9–3.11), з урахуванням того, що ефективний коефіцієнт ослаблення 
випромінювання eff  в них замінюється на )( xeff 
N
, )( xeff 
T




Зважаючи на вищезазначене, інтеграли, що входять до виразів (3.19, 3.20, 
3.22), можуть бути приведеними до кінцевого виду (див. Додаток Б.1): 
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               (3.27) 
 
 
 При цьому обраховування критеріїв можливої патогенності біотканин  для 
автофлуоресценції та індукованої фотосенсибілізатором флуоресценції, 
відповідно  A TNR /  та 
ФС
TNR / , здійснюється за формулами (3.18, 3.21). 
 
3.5.2. Модель для потоку випромінювання кінцевого діаметру 
Обраховування значень інтенсивності випромінювання флуоресценції 
(3.19, 3.20, 3.22) для випадку кінцевого діаметру потоку випромінювання, що 
падає на поверхню “напівнескінченого” шару біотканини ( eff6Пd ), з 
урахуванням радіальної складової випромінювання (3.13) не має точного 
аналітичного вирішення.  Для розрахунків розподілу потоку випромінювання 
флуоресценції, що витікає через поверхню біотканини, найчастіше 
використовується моделювання методом Монте-Карло від попередньо 
обрахованого (аналітично або методом моделювання) об’ємного розподілу 
випромінювання збудження в біотканині [3, 142, 157], результати якого добре 
корелюються з даними експериментальних досліджень [3, 157].  
Для випадку кінцевого діаметру потоку випромінювання був 
запропонована альтернативна симуляції методом Монте-Карло модель для 
потоку випромінювання флуоресценції ),( mx
0 F , що витікає через поверхню 
“напівнескінченого” шару біотканини.  
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В запропонованій моделі вихідним є вираз, який використовується також 
при моделюванні методом Монте-Карло внеску в результуюче випромінювання 
флуоресценції кожного шару біотканини [157]: 
 


















mxamx )()(),( ,                           (3.29) 
 
де  ),( mx  – коефіцієнт власної флуоресценції шару біотканини;  
)( xa  k  та )( m k – коефіцієнт поглинання та квантовий вихід флуоресценції  
для k -того флуорофору, відповідно;   
),,( x z – просторовий розподіл випромінювання збудження флуоресценції; 
),,( m zE  – функція витікання випромінювання. 
Для суцільного шару Z  однорідної біотканини з одним домінантним 
флуорофором справедливою є формула: 
 





0 ),,(),,(),(),( .               (3.30) 
 
При моделюванні методом Монте-Карло розповсюдження вторинного 
випромінювання в біотканині функція витікання апроксимується виразом [158]: 
 
                                              ])(exp[)( meffescesc  zkCzE ,                       (3.31) 
 
причому параметри escС  та esck  є вільно змінюваними та можуть бути 
визначеними  або експериментальним шляхом, або послідовним підбиранням 
[158]. 
На відміну від методу Монте-Карло в якості рівняння для аналітичного 
опису функції витікання випромінювання флуоресценції запропоновано вираз, 








































eff , (3.32) 
 
 
де параметри k  та l  обраховуються в залежності від взаємного розташування 
елементарного об’єму біотканини  dV  з центром в точці ),,( zSF  , що 
продукує ізотропне випромінювання флуоресценції, відносно точки падіння S  
вузького колімованого потоку випромінювання збудження на поверхню 
біотканини ( yx  площина) та розташованої на довільній відстані r  від неї 
точки витікання D  флуоресцентного випромінювання через поверхню 
біотканини, що співпадає з розташуванням приймальної волоконно-оптичної 




Рис. 3.12. Геометрія формування  розподілу випромінювання флуоресценції на 
поверхні біотканини від елементарного ізотропного джерела FS [159] 
 
 










   ,                          (3.33) 
 
де z– повздовжна осьова координата розташування ізотропного джерела 
випромінювання флуоресценції ),,( zSF   всередині біотканини ( 0zzz  ). 














В разі розташування ізотропного випромінювача на осі z  ( 0 ), що 
співпадає з напрямком розповсюдження колімованого потоку випромінювання, 
що падає на поверхню біотканини пласкої геометрії ( 0 ), для двоканальної 
одноволоконної системи ( тип АА, 0r ) справедливим є вираз: 
 
 













   ,                                           (3.34)  
 
 
підстановка якого до (3.32) дозволяє отримати значення функції витікання з 






















































Зважаючи на вище зазначене, інтеграл, що входить до виразів (3.17, 3.19, 
3.20, 3.22) може бути обрахований за формулою: 
 

























m  ,            (3.36) 
 
де співвідношення )(),( x0x  z
d
 визначається базовим рівнянням 
запропонованої “трьохімпульсної” моделі (3.3) для випадку падіння на 
біотканину колімованого потоку випромінювання діаметром eff6Пd , тоді як 
),( mmax zE   та )( m
0
max E обчислюються за формулою (3.35), причому другий 
вираз відповідає випадку флуоресценції поверхневого шару біотканини ( 0z ) і 
















































































































































З урахуванням особливостей побудови “трьохімпульсної” моделі 
розповсюдження оптичного випромінювання в біотканинах зазначений 
інтегральний вираз може бути представлений у вигляді послідовної суми трьох 
пар інтегральних виразів з границями інтегрування “0 – *z ” та “ *z – ”, де *z  є 
однією з трьох характерних глибин ( m01 ,, zzz ). Крім того, для випадку 
розташування приймальної оптичної системи на поверхні біотканини 
нескінченна верхня границя інтегрування може бути замінена на глибину 
зондування probez , що характеризує глибину, з якої збирається не менш, ніж 








z ,                                                              (3.39) 
 
де  probeC – експериментально визначений для широкого кола оптичних 
властивостей досліджуваних біотканин коефіцієнт, що варіюється в діапазоні  
від 2.4 до 3.2 зі середнім значенням 7.2probe C , яке відрізняється від “точного” 
значення  не більш, ніж на 20% [142]. 
В результаті обчислення зазначених вище трьох пар інтегралів (див. 
Додаток Б.2) результуючий інтегральний вираз, що входить до формули (3.38), 
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Отриманий вираз (3.40) дозволяє аналітично визначити інтенсивність 
випромінювання флуоресценції ),( mx
0 F , що витікає через поверхню 
“напівнескінченого” шару біотканини,  в осьовому напрямку, зворотному до  
напрямку розповсюдження потоку випромінювання збудження флуоресценції 
кінцевого діаметру ( eff6Пd ). Експериментальними дослідженнями та 
моделюванням методом Монте-Карло було встановлено, що в цьому випадку 
профіль флуоресцентного свічіння від усього шару біотканини на її поверхні 
),( m
0 rF   апроксимується гаусоїдою [3, 8, 10, 153, 160]. За своїм діаметром 
ділянка біотканини Fr2 , що випромінює флуоресценцію (рис. 3.13), перевищує 













Рис. 3.13.  Профіль радіального розподілу випромінювання флуоресценції  
























0 rFrF ,                            (3.41) 
 










3.6. Модель інформаційного сигналу НВОС 
 
Подальші перетворення інформаційного сигналу визначаються оптичною 
ефективністю  його збирання  з поверхні біотканини 0EFD  приймальною 
волоконно-оптичною системою. Цей параметр напряму залежить від геометрії 
волоконно-оптичного інструменту (рис. 3.14), що обумовлена оптичними 
характеристиками випромінюючого та приймального волокон (діаметри fe2R , 
fr2R , чисельні апаретури feNA , frNA , показники заломлення fen , frn ), а також їх 















Рис. 3.14. Збирання інформаційного сигналу 
 
Приймальною волоконно-оптичною системою випромінювання 
флуоресценції може збиратися лише з ділянки a2  поверхні біотканини, 
обмеженої апертурним кутом fru : 
 

















Численними експериментальними дослідженнями встановлено, що 
просторовий розподіл випромінювання флуоресценції від кожної точки 
поверхні біотканини може бути апроксимований за Ламбертом [8, 10]. 
Зважаючи на це, можна зробити висновок, що від кожної точки ділянки a2  
біотканини до інформаційного каналу НВОС потраплятиме лише та частина 
випромінювання флуоресценції, що розповсюджується в напрямку )(fr r  в 
межах тілесного кута )(fr r , що обмежений діаметром fr2R  приймального 
каналу волоконно-оптичного інструменту. В такому разі оптична ефективність 










 .              (3.42) 
 
Слід зауважити, що вимога збирання випромінювання флуоресценції 
приймальною волоконно-оптичною системою, накладає певні обмеження на 
кутові параметри, а саме: 
 
frfr u , 
frfrfr u . 
 
З урахуванням формули (3.41) інформаційний сигнал на вході в 



























EF drerDFdrrDrFrF .  (3.43) 
 
Нажаль інтегральний вираз в (3.43) не має точного аналітичного рішення. 
Зважаючи на це, актуальною задачею для створення інженерної методики 
планування діагностичної процедури є поєднання аналітичної частини моделі  
зі спеціальним розрахунковим блоком для обчислення інформаційного сигналу 
в приймальному каналі НВОС. 
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Вихідний інформаційний сигнал в неображуючих волоконно-оптичних 
системах клінічного застосування формуєтся в результаті проходження 
інформаційного сигналу від біотканини через апаратну частину інформаційного 
каналу, кінцевою ланкою якого виступає реєструючий елемент модулю аналізу 
інформаційного сигналу. В діагностичних та моніторінгово-дослідницьких 
системах, що базуються на явищах флуоресценції та спектроскопії пружного 
розсіяння, в якості реєструючого елементу використовуються або 
фотоелектронні помножувачі, або багатоелементні приймачі випромінювання.  
В загальному випадку квантова ефективність реєстрації вихідного 
інформаційного сигналу визначається відношенням сигнал-шум  ПВПВ NS  на 
виході приймача випромінювання (ПВ). Зважаючи на спектральну залежність 
інформаційного сигналу від біотканини та спектральну чутливість приймачів 
випромінювання співвідношення сигнал-шум також має спектрально залежний 
характер – )()( рПВрПВ  NS , де р – спектральний діапазон реєстрації 
інформаційного сигналу. 
Для обраховування очікуваного відношення сигнал-шум для конкретної 
технічної реалізації системи флуоресцентної діагностики необхідною є 
інформація щодо [161]: 
– загального коефіцієнту пропускання  системи та притаманних їй шумів; 
– кількісного відношення між енергією опромінювання біотканини та 
результуючим флуоресценцентним випромінюванням на виході з 
біотканини. 
Останнє співвідношення характеризує ефективність флуоресценції зразка 
біотканини, що є її невід’ємною властивістю, яка не залежить від потужності 
випромінювання на довжині хвилі збудження флуоресценції та від геометрії 












,        (3.44) 
 
де умовні позначення аналогічні тим, що використовуються в (3.16, 3.17). 
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Для випадку, коли біотканина є однорідним середовищем, формула (3.44) 
може бути трансформована: 
 
dzzTFzTFFE outin  

0
mxmxa ),(),()()( ,                (3.45) 
 
де інтегральний вираз обраховується за формулою (3.38). 
В узагальненому вигляді енергія випромінювання ПВE  [Дж], що досягла 
чутливих елементів приймача випромінювання [161]: 
 
IE TFETEE  ДВПВ ,                                         (3.46) 
 
де ДВE  – енергія, що випромінюється джерелом випромінювання [Дж];   
ET  та IT  – коефіцієнти, що узагальнюють втрати енергії випромінювання в 
енергетичному та інформаційному каналах НВОС, відповідно, і можуть бути 
інтерпретовані перетворюючими операторами енергетичного EP  та 
інформаційного IP  каналів. 
Для випадку, коли біотканина є однорідним середовищем, а також з 
урахуванням наявності в ній або одного домінантного ендогенного 
флуорофору, або фотосенсибілізатора формула (3.45) може бути 
трансформована для випадків авто- та індукованої флуоресценції від 
нормальної (індекс “N”) та патогенної (індекс “T”) біотканини: 

































mxmx ),(),()()( . 
Інтегральні вирази, що входять до формул (3.47) обраховуються для 
широкого та вузького колімованих потоків випромінювання, що падають на 
поверхню біотканини, за формулами (3.25–3.27) та (3.36–3.38, 3.40), відповідно. 
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Енергія випромінювання в багатоелементному приймачі випромінювання 









 ,                                             (3.48) 
 
де  h  – енергія фотону [4.5·10-19 Дж]; 
 ПВQ  – квантова ефективність приймача випромінювання [відліки/фотон]. 
 Результуючий шумовий сигнал приймача випромінювання, визначається 
кількістю фотоелектронів N , що генерується різними джерелами  та 
породжують шум [10, 161]: 
 
2/1222 ][ Drph NNNN  , 
 
де ПВCN ph   – дробовий  шум, викликаний  випадковими статистичними 
флуктуаціями випромінювання, залежний від загальної кількості сигнальних 
фотоелектронів, що реєструються приймачем випромінювання; 
rN – шум зчитування сигналу;  
DN – шум, обумовлений темновим струмом, залежним від часу експозиції 
приймача випромінювання та його температури.   
Тоді відношення сигнал-шум для багатоелементного приймача 




NS ПВПВПВ  ,                                            (3.49) 
 
Зважаючи на те, що шум, обумовлений темновим струмом, є для 
приймачів випромінювання при дотриманні температурних умов експлуатації 
паспортним параметром, а шум зчитування сигналу визначається 
властивостями електронної схеми обробки сигналу, дробовий шум вносить 
найбільший внесок в результуючий шумовий сигнал і є тим параметром, на 
який можна певним чином впливати при побудові інформаційного каналу 
НВОС.  
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Для пригнічення дробового шуму спектральний діапазон реєстрації 
інформаційного сигналу р  має бути обмежений оптичними засобами з 
метою відсікання можливості потрапляння на ПВ завадового випромінювання 
(випромінювання збудження, розсіяного поверхнею досліджуваної біотканини; 
випромінювання підсвітлювання операційного поля при ендоскопічних 
дослідженнях; випромінювання власної флуоресценції оптичних елементів 
приймального каналу). Це досягається, по-перше, використанням оптичних 
фільтрів, що відсікають короткохвильовий діапазон; по-друге, обов’язковим 
відключенням випромінювання підсвітлення при проведенні ендоскопічних 
досліджень при фіксації інформаційного сигналу; по-третє, використанням 
волокон структури кварц-кварц замість полімерних волокон в приймальному 
каналі НВОС [8, 10]. 
На інтенсивність інформаційного сигналу також суттєво впливає вибір 
методу реєстрації сигналу: контактного або безконтактного. Кожний з методів 
має свої особливості, що мають враховуватись при побудові НВОС. При 
контактному методі спричиняється тиск оптичним дистальним інструментом на 
досліджувану ділянку біотканини, що може викликати в ній локальний приплив 
крові, спектр поглинання якої може суттєво деформувати спектр флуоресценції. 
А при шарі крові завтовшки 0.5 мм  має місце практично повне поглинання 
оптичного сигналу в видимому діапазоні довжин хвиль [8, 162]. Безконтактний 
метод є залежним від відстані h  між біотканиною та приймальною волоконно-
оптичною системою, яка в процесі дослідження внутрішніх органів людини 
може змінюватися за рахунок неконтрольованих рухів біотканини [8, 26]. 
Також можливим є комбінований метод, коли між волоконно-оптичною 
системою та біотканиною розташовується пластина з кварцу завтовшки qh , яка 
забезпечує не тільки незмінність інтервалу волокно-біотканина, але й дозволяє 
досягти узгодження апертурних кутів feu та fru випромінюючої та приймальної 
волоконно-оптичних систем [26, 161]. 
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В результаті розгляду запропонованих моделей взаємодії оптичного 
випромінювання з біотканиною та формування інформаційного сигналу від неї 
можна зробити висновок про актуальність: 
– впровадження в клінічну практику нових типів фотосенсибілізаторів з 
метою підвищення інтенсивності інформаційного сигналу від біотканини 
та розробки нових діагностичних критеріїв на їх основі; 
– розробки кількісних показників для оцінки ефективності та об’єктивізації 
порівняння конкуруючих варіантів схемних рішень базових 
функціональних елементів енергетичного та інформаційного каналів 
НВОС; 
– додання до аналітичної частини математичних моделей  блоку чисельного 
програмування для розрахунку та об’єктивізації порівняння оптичної 
ефективності збирання інформаційного сигналу від біотканини волоконно-


















Висновки до розділу 3 
 
1. Запропоновано узагальнену внутрішню структурну модель оптико-
електронного тракту НВОС біомедичного застосування та структурну схему 
процесів взаємодії оптичного випромінювання з біотканинами, що дозволило 
визначити в якості базового процес формування об’ємного розподілу потоку 
випромінювання в біотканині, який може ініціювати в ній один з трьох 
механізмів перетворень: фототермічних, фотохімічних або оптичних. 
2. Запропоновано оригінальну “трьохімпульсну” математичну модель 
розповсюдження оптичного випромінювання в біотканинах та отримані для неї 
нові аналітичні залежності, що дозволило в порівнянні з методом Монте-Карло 
суттєво спростити визначення розподілу щільності потоку випромінювання 
всередині біотканини для випадків падіння на її поверхню як широкого 
колімованого потоку випромінювання, так і потоку випромінювання кінцевого 
діаметру, для планування хірургічного втручання та терапевтичних процедур. 
3. На основі “трьохімпульсної” моделі запропоновано математичну модель 
інформаційного сигналу від біотканини та отримані нові аналітичні залежності, 
що дозволило в порівнянні з методом Монте-Карло спростити визначення 
інтенсивності випромінювання флуоресценції, що витікає через поверхню 
біотканини в осьовому напрямку, для планування діагностичних процедур.  
4. Запропоновано математичну модель інформаційного сигналу в 
приймальному каналі НВОС та рекомендовано визначення ефективності 
збирання  сигналу флуоресценції з поверхні біотканини приймальною 
волоконно-оптичною системою здійснювати моделюванням ходу променів 
методом рейтрейсінгу, що дозволяє здійснювати порівняльне оцінювання 
ефективності конкуруючих варіантів технічної реалізації волоконно-оптичного 
інструменту. 
 
Основні результати третього розділу опубліковані  в наступних працях: 





РОЗРОБКА  ДІАГНОСТИЧНИХ КРИТЕРІЇВ ТА КІЛЬКІСНИХ ПОКАЗНИКІВ 
ДЛЯ ОЦІНЮВАННЯ ЕФЕКТИВНОСТІ  НВОС 
 
У відповідності до загальної спрямованості дослідження теоретичний блок 
включає задачу розробки критеріїв оцінювання ефективності НВОС як на 
клінічному (діагностичному або лікувальному), так і на технічному рівні. Це 
дозволить не тільки об’єктизувати процес порівняння конкуруючих варіантів 
технічної реалізації волоконно-оптичних систем, але й оптимізувати їх вибір за 
певними кількісними показниками.  
“Клінічна” складова поставленої задачі обумовлена створенням в Україні 
першого вітчизняного фотосенсибілізатора – Гіперфлав (розробник та виробник 
ПАТ НВЦ «Борщагівський хіміко-фармацевтичний завод», м. Київ), що 
потребувало розробки критеріїв, адаптованих до застосування в діагностичних 
та лікувальних процедурах саме цього фотосенсибілізатору. 
 
4.1. Дослідження властивостей вітчизняного фотосенсибілізатора 
Гіперфлав 
 
Гіперфлав є фармакологічним препаратом, фотосенсибілізуючим 
пігментом, похідним з класу гіперицину. Гіперицин належить до поліциклічних 
ароматичних діантрокуінонів (С30Н16О8, молекулярна вага – 504.43, квантовий 
вихід флуоресценції – 0.2) [163]. Гіперицин може бути синтезований хімічно, 
або екстрагований органічними розчинниками і очищений хроматографічними 
методами з сировини звіробою. Токсичність препарату ретельно 
досліджувалась, при цьому одноразові дози гіперицину, що вживалися 
пацієнтами для отримання фотосенсибілізуючого ефекту доходили до 1 мг/кг 
ваги (перорально) без жодних побічних ефектів [164, 165]. 
В Україні накопичення гіперицину в ракових тканинах та фотодинамічний 
ефект експериментально були виявлені та досліджені при вживанні пацієнтами 
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стандартної спиртової настойки звіробою [166]. Чистий гіперицин був 
екстрагований в лабораторіях ПАТ “Науково-виробничий центр 
“Борщагівський хіміко-фармацевтичний завод” (м. Київ) і використовувався 
для клінічних досліджень ракових захворювань. В результаті подальших робіт в 
цьому напрямку був синтезований та впроваджений в практику лабораторних 
та клінічних досліджень новий різновид флуоресцентного маркера у  
капсульній упаковці для перорального введення – Гіперфлав [167].  
Капсули флуоресцентного маркеру, що використовувались для клінічного 
застосування в якості діагностичного препарату містять 4 мг чистого гіперіцину 




Рис. 4.1. Упаковка фотосенсибілізатора Гіперфлав (діагностична доза) 
 
На сучасному етапі спеціалістами ПАТ “НВЦ “Борщагівський хіміко-
фармацевтичний завод” разом з провідними клініцистами та токсикологами 
України ведуться лабораторні дослідження для визначення безпечного для 
пацієнта дозування Гіперфлава, необхідного для здійснення процесу 
фотодинамічної терапії [30]. 
До безперечних переваг Гіперфлаву у порівнянні з іншими 
фотосенсибілізаторами можна віднести: 
– спосіб його введення (пероральний замість внутрішньовенних ін`єкцій, як 
у більшості ФС) та дозування; 
– низьку фототоксичність, що виключає необхідність утримання пацієнта до 
та після діагностичної процедури в затемненому приміщенні; 
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– швидке повне виведення з організму (максимум 24 години замість 2–7 
діб), що сприяє проведенню амбулаторної діагностичної процедури; 
– порівняно невелику вартість (вартість діагностичної дози Гіперфлаву у 3–5 
разів дешевше, ніж вартість дози Фотогему або Фотосенсу, та у 10–15 
разів дешевше ніж вартість дози Фотофрину). 
Необхідним етапом, що передував розробці методик діагностування 
онкологічних захворювань, були лабораторні та клінічні дослідження, 
спрямовані на визначення фармакокінетичних властивостей 
фотосенсибілізатору та його оптичних характеристик, а саме: 
– оптимального дозування Гіперфлаву; 
– часової витримки між введенням препарату та опромінюванням БТ; 
– визначення спектрів поглинання та флуоресценції Гіперфлаву; 
– визначення дозування випромінювання збудження; 
– визначення просторового розподілу випромінювання флуоресценції. 
Оптимальне дозування препарату було визначене під час клінічних 
досліджень в 1996–1998 рр. у відділенні ендоскопії Київського інституту 
експериментальної та клінічної медицини АМН України (нині Національний 
Інститут хірургії та трансплантології імені О.О. Шалімова АМН України) і для 
гіперицину становило 0.1–0.15 мг/кг маси тіла пацієнта [29, 168].  Зазвичай доза 
Гіперфлаву для перорального введення становить 2–3 капсули. 
Визначення часової витримки між введенням Гіперфлаву та 
опромінюванням біотканини базується на кінетиці селективного накопичення 
фотосенсибілізатору в морфологічно змінених біотканинах та тривалості його 
виведення з нормальних та патологічних біотканин природнім шляхом. В 
результаті клінічних досліджень Гіперфлава з вимірюванням 
спектрофотометричних параметрів флуоресцентного випромінювання 
біотканин був визначений ефективний діагностичний інтервал, що становить    
4–10 годин після введення препарату в оптимальному дозуванні.  В часовому 
інтервалі більше 12 годин після введення препарат апаратно не фіксувався в 
патологічних біотканинах [29]. 
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Спектрометричні дослідження препарату (рис. 4.2) встановили чітку 
відповідність спектрів поглинання та флуоресценції Гіперфлаву закону Стокса 
з симетричними максимумами поглинання (550 нм та 595 нм) та флуоресценції 
(600 нм та 635 нм) [29, 165, 169, 170]. Спектральні особливості поглинання та 
флуоресценції Гіперфлаву в першу чергу обумовлені гіперицином, що входить 
до його складу, хоча його об’ємний вміст в препараті не перевищує 2% [171]. 
 
 
Рис. 4.2. Спектри поглинання (а) та флуоресценції (б) Гіперфлаву, 
розчиненого в етанолі (концентрація Гіперфлаву - 5 мг/мл), при збудженні 
випромінюванням He-Cd лазера ( = 442 нм, потужність – 8 мВт) [29, 168]. 
 
Визначення потужності випромінювання на дистальному кінці волоконно-
оптичної транспортуючої системи здійснювалось під час клінічних досліджень 
з використанням гелій-кадмієвого лазера ЛГН-405К (НВП «Україна», м. Львів) 
в якості джерела збудження флуоресценції. При номінальній вихідній 
потужності лазера 20 мВт впевнена реєстрація спектрів флуоресценції мала 
місце при потужності на дистальному кінці 6–12 мВт. При цьому в якості 
модуля аналізу інформаційного сигналу використовувався спектрометр 
«Спектр-1» (Російська Федерація) з покроковою розгорткою та ФЭУ-100 в 
якості приймача випромінювання [29, 170].  
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Розробка новітніх методик діагностування онкологічних новоутворень з 
застосуванням фотосенсибілізатора Гіперфлав та визначення клінічних 
критеріїв для диференціації стану морфологічно змінених біотканин 
потребували досліджень спектрів флуоресценції біотканин, що накопичили 
гіперицин, в лабораторних та клінічних умовах. Початково були проведені in 
vitro дослідження  спектрів флуоресценції біопсійних зразків, отриманих від 
біотканин шлунково-кишкового тракту різної морфології (рис. 4.3).  
 
Рис. 4.3. In vitro спектри флуоресценції нормальної тканини стінки шлунку (а) 
та двох різних ділянок аденокарциноми (б – ділянка без крові; в – ділянка з 
кров’ю) при збудженні випромінюванням He-Cd лазера (= 442 нм) [166]. 
 
Спектри онкологічно уражених ділянок (“б” та “в”) демонструють 
накопичення біотканинами гіперицину, що визначається характерними піками 
флуоресценції на довжині хвилі 603±2 нм. Спектр флуоресценції (“а”) 
демонструє відсутність піку на цій довжині хвилі, а також пік в діапазоні 535±3 
нм, що є характерним для нормальних біотканин незалежно від їх локалізації.  
Аналогічної форми спектри автофлуоресценції та екзогенної 
флуоресценції з використанням Гіперфлаву були отримані при дослідженнях 
біотканин шлунково-кишкового тракту з використанням джерела збудження 
флуоресценції на світлодіодах (рис. 4.4 та рис. 4.5, відповідно). 
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Рис. 4.4. Нормалізовані спектри флуоресценції поліпу шлунка, виміряні in vitro 
з використанням лазерного та світлодіодного випромінювачів збудження [172]: 
1 – He-Cd лазер; 2 – світлодіод E1L51-3B (Toyoda Gosey Co. Ltd., Японія). 
































Рис. 4.5. In vivo спектри флуоресценції біотканин шлунка через 6 годин після 
перорального введення Гіперфлава (2 капсули по 4 мг чистого гіперицину) та 
опромінювання випромінюванням світлодіодів 510IB7C, Hebei Ltd., Китай      
(  = 470 нм, потужність на дистальному кінці ВОІ – 3 мВт): 1, 2, 3 – спектри, 
отримані від онкологічно ураженої ділянки біотканини (1 – центральна, а 2 і 3 – 
периферійні частини пухлини); 4 – спектр, отриманий від нормальної ділянки. 
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Спектри флуоресценції біотканин при збудженні He-Cd лазером та синіми 
світлодіодами є подібними, що дозволило перейти при створенні НВОС на 
більш економічні світлодіодні джерела випромінювання [172]. 
З метою визначення характеру просторового розподілу випромінювання 
флуоресценції біотканин, що накопичили фотосенсибілізатор, що вміщуює 
гіперицин, були здійснені лабораторні in vivo дослідження індикатрис 
флуоресценції голеної шкіри миші на пристрої для кутових вимірювань на базі 




Рис. 4.6. Індикатриси флуоресценції шкіри миші, змащеної гіперицином,  
для фіксованих кутів падіння світла від нормалі:  = 0, 20, 40 та 60 [173]. 
 
Виміряні індикатриси автофлуоресценції демонструють форму, що 
наближається до сферичної, тобто  просторовий розподіл флуоресцентного 
інформаційного сигналу може бути апроксимований за Ламбертом, що 
співпадає з результатами інших дослідників [8]. Цей факт треба брати до уваги 
при подальшіх розрахунках проходження флуоресцентного інформаційного 
сигналу через приймальний канал оптико-електронного тракту НВОС. 
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4.2. Розробка нових діагностичних критеріїв систем МІКМ 
 
4.2.1. Метод флуоресцентної діагностики з використанням Гіперфлава 
Створення першого вітчизняного фотосенсибілізатора Гіперфлав, що 
промислово випускається ПАТ НВЦ “Борщагівський хіміко-фармацевтичний 
завод”, було передумовою для розробки новітніх способів діагностування 
онкологічних захворювань з використанням Гіперфлаву. Фармакологічна 
форма препарату Гіперфлав (капсула, що розсмоктується в шлунково-
кишковому тракті) розроблювалась спеціально для застосування в якості 
флуоресцентного маркера для гастроентерології [167]. Проведені лабораторні 
та клінічні дослідження властивостей фотосенсибілізатора Гіперфлаву 
дозволили запропонований спосіб ранньої діагностики органів травлення, що 
базується на відмінностях спектрів  флуоресценції нормальних біотканин та 
патологічно змінених біотканин (рис. 4.7). 
 





















































Пацієнт за 2–6 годин до діагностичної процедури приймав препарат 
Гіперфлав з розрахунку 0.1–0.15 мг/кг маси тіла. Збудження флуоресценції 
біотканин здійснювалось джерелом випромінювання в діапазоні довжин хвиль 
З  від 350 нм до 495 нм, а реєстрація спектрів флуоресценції виконувалась 
модулем аналізу інформаційного сигналу в діапазоні довжин хвиль ФД  від 
500 нм до 800 нм. В якості параметрів, що визначають відмінності спектрів 
були обрані характерні довжини хвиль максимумів спектрів автофлуоресценції 
нормальних біотканин ( А = 535 ± 3 нм) та морфологічно змінених ділянок 
біотканин, що накопичили Гіперфлав ( Г = 603 ± 3 нм) [174].  
Прийняття рішення лікарем-ендоскопістом щодо наявності злоякісного 
новоутворення досліджуваної ділянки біотканини з метою взяття біопсії для 
подальшого гістологічного дослідження здійснюється за знаком коефіцієнту 
діагностичного контрасту: 
 








 ,                                                 (4.1) 
 
де ГI  та АI – інтенсивності флуоресцентного сигналу, отримані з ділянки 
ймовірної локалізації злоякісного новоутворення та  від нормальної біотканини, 
відповідно. Причому, у випадку, коли 0 , досліджувана ділянка біотканини 
діагностується як здорова, тоді як при 0  дана ділянка біотканини 
діагностується як  морфологічно зміненаз підозрою на ураження злоякісним 
новоутворенням [174]. 
Флуоресцентна діагностика онкологічних уражень товстої кишки з 
застосуванням відомих екзогенних фотосенсибілізаторів (порфіринів, хлоринів, 
фталцианинів, пурлітину) відрізняється недостатньою спектральною 
специфічністю, що проявляється у слабких відмінностях форми спектрів 
флуоресценції збуджуваних світлом онкологічно уражених ділянок тканин з 
накопиченим в них фотосенсибілізатором (максимуми спектрів флуоресценції 
Фотофрину – 630±3, Фоскану – 650±3, Фотосенсу – 670±3, Пурлітину – 664±3 
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нм), та ймовірно присутніх в товстій кишці залишків речовин рослинного 
походження (максимум спектру флуоресценції хлорофілу – 666±3  нм), а також 
ендогенного порфірину (максимум спектру флуоресценції – 635±3  нм), 
присутнього внаслідок слизового або бактеріального забруднення біотканин. 
При цьому спектри флуоресценції хлорофілу та ендогенного порфірину можуть 
накладатися на спектри досліджуваних біотканин, спотворюючи їх форму. 
Застосування для флуоресцентної діагностики онкологічних уражень 
товстої кишки фотосенсибілізатора Гіперфлав дозволяє підвищити спектральну 
чутливість методу. В цьому випадку діагностичним критерієм, як і раніше, 
виступає коефіцієнт   (4.1), але для виділення максимуму флуоресценції  
препарату, що вміщує гіперицин, на тлі шумів, обумовлених наявністю в 
товстій кишці забруднюючих факторів (хлорофілу, ендогенних порфіринів, 
слизу та інше) необхідним є виконання додаткових умов [175]: 
 
    1000001Г1Г1  IIII ,    
                                                                                                                                 (4.2)                                                                                                                                                                                                                       
    1000002Г2Г2  IIII , 
 
де  1 та  2 – безрозмірні коефіцієнти; 
1I та 2I – інтенсивності флуоресцентного сигналу на специфічних довжинах 
хвиль: 1 = 574±3 нм, причому 1 = (Г +А)/2, та 2 = 635±3 нм, відповідно; 
0  – граничне значення безрозмірних коефіцієнтів 1 та 2, що визначається 
через паспортне значення нерівномірності чутливості приладу реєстрації 
флуоресцентного сигналу 00  у відсотках [175]. 
На рис. 4.8. наведені спектри флуоресценції, отримані під час клінічної 
діагностичної процедури від трьох різних ділянок товстої кишки з підозрою на 
онкологічне ураження. Усі досліджувані ділянки характеризувалися спектрами 
флуоресценції з трьома максимумами: чітко означеними максимумами 
флуоресценції гіперицину на 603±3 нм та хлорофілу на 666±3 нм (характеризує 
присутність в товстій кишці залишків їжі рослинного походження), а також 
слабко означеним максимумом автофлуоресценції біотканин товстої кишки на 
545±3 нм. 
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Рис. 4.8. Спектри флуоресценції ділянок товстої кишки [175]. 
 
При цьому коефіцієнти діагностичного контрасту досліджуваних ділянок 
товстої кишки i  та безрозмірні коефіцієнти i1  та i2  мали наступні значення: 
1 = 0.582, 11 = 0.506, 21 = 0.193; та 2 = 0.398, 12 = 0.357, 22 = 0.162  та           
3 = 0.379, 13 = 0.399, 23 = 0.072 відповідно. В якості приладу, що реєструє 
флуоресцентний сигнал, використовувався волоконно-оптичний спектрометр 
S2000 (Ocean Optics, США), паспортне значення нерівномірності чутливості 
якого становить  00 = 5%. 
Згідно зазначених вище діагностичних критеріїв (4.1, 4.2) усі три ділянки 
товстої кишки діагностувалися як онкологічно уражені. Наявність максимуму 
спектрів на довжині хвилі 666±3 нм свідчить про недостатньо ретельну 
підготовку пацієнта до діагностичної процедури, але при невід’ємних 
значеннях коефіцієнта  2 ( 2 > 0) максимум флуоресценції фотосенсибілізатора 
чітко визначається. Гістологічний аналіз біоптатів, отриманих з означених 
ділянок підтвердив апаратно встановлений діагноз щодо наявності 
онкологічного новоутворення [175, 176]. 
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Метод флуоресцентної діагностики з використанням фотосенсибілізатора 
Гіперфлав був також поширений на інші випадки діагностування стану 
внутрішніх органів людини, а саме: метастазів в лімфатичні вузли при 
проведенні лапароскопічних операцій [177, 178], злоякісних і доброякісних 
новоутворень шлунка [179, 180] дванадцятипалої кишки [181], а також при 
неспецифічному виразковому коліті  [182, 183], стравоході Баретта [184]. 
 
4.2.2. Метод  автофлуоресцентної діагностики в гінекології 
Проведені в 1997-1998 рр. на кафедрі акушерства, гінекології та 
репродуктології Київської медичної академії післядипломної освіти імені П.Л. 
Шупика клінічні дослідження застосування фотосенсибілізатора Гіперфлав (в 
капсулах) для діагностування патологічних станів в гінекології показали 
невелику ступінь його накопичення в жіночих репродуктивних органах, що 
обмежувало можливості методу флуоресцентної діагностики.   
Зважаючи на результати проведених досліджень, була запропонована 
методика in vivo діагностики морфологічних змін епітелію шийки матки на базі 
апаратної реєстрації спектрів автофлуоресценції в режимі реального часу. 
Методика базується на явищі зменшення інтенсивності спектрів 
автофлуоресценції від морфологічно змінених ділянок епітелію шийки матки в 
порівнянні з ділянками незміненого епітелію.  В якості кількісного показника 
диспластичних змін епітелію шийки матки був запропонований діагностичний 
коефіцієнт, що обраховувався із співвідношення [185]:  
 






K  ,                                                   (4.3) 
 
де 0I  та iI  – інтенсивності спектрів флуоресценції на довжині хвилі їх 
максимуму (535 ± 3 нм), отримані від ділянок незміненого епітелію шийки 
матки та ділянок з підозрою на морфологічні змінення, що були попередньо 
відібрані лікарем-гінекологом на підставі кольпоскопії (рис. 4.9). 
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Рис. 4.9. Спектри автофлуоресценції епітелію шийки матки: 
1 –ділянка з незміненим епітелієм; 2, 3, 4 – ділянки з морфологічними змінами. 
 
В залежності від значень розрахункового діагностичного коефіцієнту Г1K  
морфологічні змінення  епітелію шийки матки характеризувалися як [185]: 
– несуттєві ( Г1K < 2); 
– суттєві, що свідчать про наявність дисплазії епітелію шийки матки та 
потребують повторного діагностування через 2 – 3 місяці (2 < Г1K < 5); 
– значні, що відповідають високому ступеню дисплазії епітелію та 
потребують невідкладного взяття біопсії для гістологічного дослідження 
щодо наявності ймовірного переродження у інвазивний рак ( Г1K  > 5). 
Певна частина спектрів автофлуоресценції, отриманих від епітелію шийки 
матки, демонструє додатковий другорядний максимум на довжині хвилі 
600 нм, обумовлений флуоресценцією суміші ендогенних флуорофорів, що 
опосередковано свідчить про наявність в епітелії певних запальних процесів і 
може бути використано для додаткової диференціації морфологічних змінень  
епітелію шийки матки (рис. 4.10). 
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Рис. 4.10. Спектри автофлуоресценції епітелію шийки матки: 
1 – ділянка з незміненим епітелієм; 2, 3, 4 – ділянки з морфологічними змінами. 
 
В якості додаткового кількісного показника морфологічних змін епітелію 
шийки матки був запропонований коефіцієнт: 
 








K  ,                                               (4.4) 
 
де  600iI  – інтенсивність спектрів автофлуоресценції ділянок епітелію з 
підозрою на онкологічне ураження на довжині хвилі 600 нм. 
Гістологічні дослідження, проведені за результатами автофлуоресцентної 
діагностики з наступним взяттям прицільної біопсії, дають підстави розглядати 
ділянки епітелію шийки матки, для яких виконується умова Г2K >1, як такі, що 
мають серйозні морфологічні змінення, через що є потенційно схильними до 




4.2.3. Метод попередньої диференціації результатів клінічної діагностики 
Запропоновані діагностичні критерії для шлунково-кишкового тракту та 
гінекології (4.1, 4.3, 4.4) можуть виступати в якості інтраопераційних 
інструментів попереднього діагностування стану досліджуваних біотканин з 
метою визначення лікарем місця взяття біопсійних проб для подальшого їх 
гістологічного дослідження.  
Проведені в період 1996–2006 рр. клінічні дослідження в гастроентерології  
та гінекології за запропонованими методиками (більш ніж 120 та 250 пацієнтів, 
відповідно) та порівняння їх з результатами гістологічних досліджень зразків 
біотканин дозволили запропонувати критерії попередньої диференційної 
діагностики для шлунково-кишкового тракту та гінекології. За результатами 
обчислення діагностичних коефіцієнтів (діагностичний контраст   та 
традиційне співвідношення OG IIK   для гастроентерології, Г1K  та Г2K  для 
гінекології) були визначені статистичні характеристики: математичні 
очікування та середньоквадратичні відхилення для кожного з коефіцієнтів (див. 
Додатки Г.1, Г.2), за якими були побудовані двомірні діаграми (рис. 4.11, 4.12). 
 
Рис. 4.11. Диференціація результатів клінічної діагностики в гастроентерології: 
N – нормальна біотканина, D1 та D2 – біотканини з дисплазією першого та 














Рис. 4.12. Диференціація результатів клінічної діагностики в гінекології [187]: 
N – незмінений епітелій шийки матки, D1 та D2 – біотканини з дисплазією 
першого та другого ступеню, відповідно 
 
Порівняння отриманих результатів з даними гістологічних досліджень 
дозволило визначити області характерні для біотканин з незміненими 
властивостями (N), а також області, що характеризуються наявністю дисплазії 
першого (D1) та другого (D2) ступенів [187]. Другий ступінь дисплазії вказує 
на серйозні морфологічні змінення в біотканинах, що можуть призвести до 
формування онкологічного новоутворення.  
Запропонований метод статистичного оцінювання результатів клінічних 
досліджень на базі апаратних вимірювань спектрів авто- або індукованої 
флуоресценції біотканин може розглядатися в якості інструмента попередньої 
диференційної діагностики. Суттєве збільшення статистичної бази досліджених 
пацієнтів дозволить здійснити корекцію наведених двомірних діаграм з точки 
зору підвищення точності діагностування без взяття біопсійних проб. 
Крім того, застосування в клінічній практиці апаратних реалізацій нових 
перспективних методів бімодальної та мультимодальної діагностики 








N D1 D2 
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(поєднання флуоресцентної діагностики зі спектроскопією пружного розсіяння 
та спектроскопією Рамана)  з наступною статистичною обробкою результатів, 
отриманих кожним методом, дозволить побудувати за наведеними вище 
принципами нові дво- та трьохмірні діаграми, що має сприяти підвищенню 
чутливості, специфічності та точності запропонованої методики диференційної 
діагностики досліджуваних біотканин. 
 
4.3. Коефіцієнти оцінювання ураження біотканин, прилеглих до 
операційної зони 
Ефективність оптичного дистального інструменту, що є кінцевою ланкою 
хірургічних та терапевтичних НВОС, найчастіше оцінюють за значенням 
щільності потоку випромінювання на поверхні біотканини, що за рахунок її 
фізичних властивостей трансформується в об’ємний розподіл випромінювання 
в середині БТ з наступним її тепловим розігрівом. Зазвичай ОДІ для хірургії та 





Рис. 4.13. Геометрія зон опромінювання біотканини  













Дистанційна щільність потоку випромінювання для безконтактного ОДІ: 
 
 
     ),()()( hShhE TD                                        (4.5) 
 
 
де )(hD  та )(hST  – потік випромінювання та площа опромінюваної ділянки 
біотканини на відстані h  від вихідної поверхні безконтактного оптичного 
дистального інструменту, відповідно. 
Для контактних ОДІ з урахуванням DT SS (0)  щільність потоку 
випромінювання на дистальному кінці: 
 
 
   DDD SE  ,                                               (4.6) 
 
 
де  D  – потік випромінювання в операційній зоні контактного ОДІ, 
DS – площа дистального кінця контактного оптичного дистального інструменту. 
 
Важливою вимогою до хірургічних та терапевтичних НВОС є мінімізація 
ураження безпосередньо прилеглих до операційної зони біотканин. З метою 
оцінювання небажаного опромінювання біотканин від дії контактного 
оптичного дистального інструменту пропонується введення двох додаткових 
коефіцієнтів, а саме: 





пр.  ,                                            (4.7) 
 
 





пр. Dk  ,                                        (4.8) 
 
 
де TS  – загальна площа опромінюваної ділянки біотканини, 
пр. – потік випромінювання, що опромінює ділянки біотканини, прилеглі до 
операційної зони. 
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Тут значення коефіцієнтів 0гпр. k  та 0
е
пр. k  відповідають відсутності 
несанкціонованого опромінювання прилеглих до операційної зони біотканин. 
Ступінь термоураження в будь-якій точці біотканини з радіальною ( ) та 
осьовою (z) координатами визначається за формулами (1.3, 1.4) в залежності від 
локального температурного стану біотканини ),(ss zT 
 , що встановився, та 
тривалості його дії. В свою чергу, температурний параметр ),(ss zT 

 залежить 
від розподілу щільності потоку випромінювання ),( z  в біотканині [4, 89, 
113], який може бути обрахований за запропонованою інженерною методикою 
(3.3–3.13), що базується на “трьохімпульсній” моделі розповсюдження 
оптичного випромінювання в біотканинах. 
 
4.4. Кількісні показники оцінювання ефективності технічних рішень 
базових функціональних елементів НВОС 
 
Розглянуті раніше фактори, що впливають на клінічну ефективність систем 
МІКМ (п. 1.5.2), а саме: медико-технічні, медико-біологічі, часові та соціальні 
фактори, певною мірою впливають на визначення вихідних вимог до схемних 
рішень незображуючих волоконно-оптичних систем для МІКМ. Для 
об’єктивізації процесів аналізу та оцінювання схемних та технічних рішень 
НВОС вважається за доцільне введення кількісних показників ефективності 
технічних рішень, які мають забезпечувати [188]: 
 можливість об’єктивного порівняння конкуруючих схемних рішень НВОС; 
 можливість оптимізації окремих складових модулів та елементів НВОС; 
 оптимальність та/або раціональність вибраного схемного рішення для 
вирішення конкретної задачі мінімально інвазивної клінічної медицини. 
Крім того, показники ефективності технічних рішень можуть слугувати 
для попереднього оцінювання економічної ефективності конкретних технічних 



























Рис. 4.14. Критерії ефективності систем МІКМ 
 
З урахуванням запропонованих структурної моделі узагальненої НВОС та 
узагальненої внутрішньої структурної моделі НВОС порівняльний аналіз 
очікуваної ефективності конкуруючих варіантів технічної реалізації НВОС 

































функціональних модулів. З цією метою на вхід кожного з модулів подається 
умовний сигнал з одиничною “вагою” і порівнюється “вага” вихідного сигналу 
для кожного з конкуруючих варіантів технічної реалізації відповідного модуля. 
Результуюча ефективність технічної реалізації НВОС є суперпозицією 
ефективностей модулів, що входять до її складу. Такий підхід найбільше 
підходить для оцінювання ефективності волоконно-оптичного інструменту, що 
дозволяє, по-перше, абстрагуватися від типів та вихідних характеристик джерел 
випромінювання, що застосовуються в різних схемних рішеннях НВОС, по-
друге, бути вільним в виборі технічної реалізації існуючих або перспективних 
модулів аналізу інформаційного сигналу. 
Як відмічалося раніше (п. 3.1), в загальному вигляді перетворюючі 
оператори енергетичного та інформаційного каналів, відповідно EP  та IP , є 
композицією перетворюючих операторів оптичних елементів, що входять до 
цих каналів, а саме: оптичної системи спряження джерела випромінювання з 
опромінюючою волоконно-оптичною транспортуючою системою CEP ; 
опромінюючого (енергетичного) та приймального (інформаційного) каналів  
ВОТС ( FEP та 
F
IP ); опромінюючого та приймального каналів оптичного 
дистального інструменту ( TEP та 
T
IP ), спряжених з відповідною ВОТС,  та 
оптичної системи спряження приймальної ВОТС з модулем аналізу 







EE PPPP  , 






II PPPP  . 
 
 
Перетворюючі оператори енергетичного та інформаційного каналів, як у 
цілому, так і їх окремих перетворюючих елементів, можуть бути 
використаними для порівняльної оцінки конкуруючих схемних рішень 
незображуючих оптико-електронних систем медичного застосування. З цією 
метою були запропоновано наступні показники для оцінювання ефективності 
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технічних рішень елементів оптико-електронного тракту НВОС [189–191] та їх 
зв’язки з перетворюючими операторами елементів незображуючої волоконно-
оптичної системи  (рис. 4.15) [188]: 
 
Рис. 4.15. Показники оцінювання ефективності технічних рішень елементів 
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 коефіцієнт оптичної ефективності енергетичного каналу, приведений до 
вихідної поверхні оптичного дистального інструменту (TOE - tip optical 
efficiency): 
 
EEF PT  ,                                                      (4.10) 
 
 коефіцієнт оптичної ефективності збирання інформаційного сигналу   
(GEO – gathering optical efficiency): 
 
IEF PG  ,                                                      (4.11) 
 
 коефіцієнт оптичної ефективності результуючого інформаційного сигналу 
(SOE – sensor optical efficiency): 
 
IEEF PPS  ,                                                (4.12) 
 
 коефіцієнт оптичної ефективності спряження інформаційного та 








IEF PPPPC  ,                                       (4.13) 
 
 коефіцієнт збільшення щільності потоку випромінювання оптичним 
дистальним інструментом (MDE – power density magnification): 
 
)( fe DEEF SSPM  ,                                 (4.14) 
 
де feS  та DS – відповідно площі вихідної поверхні ВОТС енергетичного 
каналу та оптичного дистального інструменту, що безпосередньо 
контактує з біотканиною; 
 коефіцієнт ефективної дистанційної щільності потоку випромінювання 
(PDE – distant power density efficiency): 
 
)()( zSPzK TEEF  ,                                        (4.15) 
 
де )(zST – площа опромінюваної ділянки біотканини на відстані z від ВОІ.  
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Запропоновано узагальнений аналітичний вираз для визначення 
перетворюючого оператора ОЕСP  схемного рішення НВОС, що складається з N  














,                               (4.16) 
 
тут: i  коефіцієнт пропускання i-того перетворюючого елемента;  
k  сумарний коефіцієнт оптичних втрат за рахунок неузгодженості елементів 
схемного рішення НВОС для кожного i-того з послідовно розташованих 
перетворюючих елементів; 
k  коефіцієнт оптичних втрат за рахунок неузгодженості кутових апертур; 
Sk  коефіцієнт оптичних втрат за рахунок діафрагмування та екранування 
випромінювання, неповного використання площини чутливого елементу 
приймача випромінювання, пакувальних коефіцієнтів волоконно-оптичних 
транспортуючих систем енергетичного та інформаційного каналів. 
Аналітичне обчислення перетворюючих операторів і, як наслідок, 
відповідних кількісних показників ефективності EFT , EFS , EFC , EFG , )(zK EF , 
EFM  має виконуватись з використанням спеціалізованого програмного 
забезпечення при розрахунку незображуючих волоконно-оптичних систем 
рейтрейсінговим методом [189–191]. 
Застосування запропонованих кількісних показників дозволяє не тільки 
оперативно оцінювати ефективність конкретної технічної реалізації 
незображуючої волоконно-оптичної системи для МІКМ як у цілому, так і її 
окремих елементів, але й здійснювати порівняльний аналіз конкуруючих 
схемних рішень НВОС.  
Подальші дослідження мають бути спрямованими на застосування 
показників оцінювання ефективності технічних рішень в якості інструмента 
структурно-параметричної оптимізації НВОС з урахуванням її цільового 
застосування в системах мінімально інвазивної клінічної медицини. 
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4.5. Загальна методика розробки програмного забезпечення розрахунку, 
аналізу та оптимізації волоконно-оптичного інструменту 
 
Відомо, що найбільш повну інформацію про проходження оптичного 
випромінювання через оптичну систему, яка складається з елементів будь-якої 
форми,  дає хвильовий аналіз. Для визначення характеристик довільної 
оптичної системи необхідним є розв’язання рівняння Масквела з відповідними 
граничними умовами [192, с. 24–35]. Однак, надзвичайна складність рішення 
рівняння Максвела для випадку розрахунку оптичних елементів складної 
просторової форми суттєво звужує границі застосування хвильового аналізу 
для інженерних методик аналізу характеристик систем незображуючої оптики. 
Для більшості практичних задач аналізу складних оптичних систем 
розрахункові моделі базуються на променевій теорії геометричної оптики. В 
межах цієї теорії поле випромінювання задається сукупністю точок на поверхні 
випромінювача, для кожної з яких задається послідовність променів, які 
заповнюють задану апертуру випромінювача. Моделювання дії оптичної 
системи зводиться до послідовного розрахунку рейтрейсінговим методом точок 
зустрічі кожного променя з оптичними поверхнями системи. При цьому 
початкова одинична «вага» кожного променя зменшується з урахуванням втрат 
випромінювання при кожному акті відбиття/заломлення на оптичних поверхнях 
системи. В площинах аналізу формується загальна картина розподілу 
опромінюваності як суперпозиція кінцевої “ваги” кожного з променів. 
На базі запропонованої методики математичного моделювання при участі 
автора (постановка задачі, вибір граничних умов та вихідних параметрів, 
налагодження програмного забезпечення, розрахунки волоконно-оптичного 
інструменту) був розроблений пакет програм розрахунку та аналізу систем 
незображуючої оптики. Нові версії програм розроблялись згідно зі зміною та 
розширенням умов досліджень та ускладнення об’єктів аналізу (волоконно-
оптичного інструменту). Ієрархічна схема розробленого програмного 
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Компонентами волоконно-оптичного інструменту, що моделювались, в 
загальному випадку були: волоконний світловод, діафрагми, двох- або 
трьохкомпонентна оптична система, торцеві та бокові поверхні якої приймають 
участь в формуванні поля випромінювання в горизонтальній та/або 
вертикальній площині аналізу. На всіх поверхнях елементів можливо 
моделювання нанесення відбиваючих або поглинаючих покриттів.  
Параметри компонентів задаються користувачем в діалоговому режимі, 
або зчитуються з файлу, який зберігається в бібліотеці користувача. 
Розташування випромінювача відносно осі оптичної системи ВОІ може 
бути співвісним, зміщеним в поперековому напрямку або під певним кутом до 
неї, а сам випромінювач може бути пласким або мати певний радіус кривини. 
Узагальнені результати роботи програмного забезпечення поділяються на: 
– графічні зображення: 
– проходження заданої кількості променів крізь оптичну систему; 
– просторовий розподіл випромінювання в площині випромінювача; 
– деталізоване зображення у вигляді стовпчастих діаграм розподілу 
опромінюваності на горизонтальній та вертикальній площинах аналізу; 
– вивід зображення в збільшеному вигляді для аналізу хода променів на 
вихідній поверхні кінцевого оптичного елементу системи; 
– аналітичні розрахунки: 
– значення потоків (у відносних “вагових” одиницях), що емітує 
випромінювач; а також потоків, що впали, відбилися або заломилися на 
кожній з поверхонь оптичних елементів та діафрагм; 
– геометричні (лінійні та кутові) розміри поля в площинах аналізу та на 
попередньо заданому рівні; 
– таблиця розподілу опромінюваності в площинах аналізу; 
– розрахункові коефіцієнти ефективності інженерних рішень оптичної 
системи. 
Обчислення показників ефективності інженерних рішень дозволяє 
оперативно порівнювати ефективність конкуруючих варіантів схемних рішень 
елементів НВОС і, в першу чергу, волоконно-оптичного інструменту. 
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Висновки до розділу 4 
 
1. Вдосконалено метод флуоресцентної діагностики морфологічних 
змінень в біотканинах за рахунок використання першого вітчизняного 
фотосенсибілізатора Гіперфлав, що дозволило розробити та запатентувати 
новітні способи флуоресцентної діагностики. 
2. Розроблено кількісні діагностичні критерії для гастроентерології та 
гінекології, що дозволило підвищити інформативність попередньої 
диференціації клінічних результатів за рахунок їх представлення у вигляді 
двовимірних діаграм з використанням зазначених критеріїв.  
3. Розроблено кількісні показники для оцінювання ефективності 
технічних рішень базових функціональних елементів оптико-електронного 
тракту НВОС та їх обчислення рейтрейсінговими методами з використанням 
спеціалізованого програмного забезпечення, що дозволило об’єктивізувати 
порівняння конкуруючих варіантів їх технічної реалізації та визначити шляхи 
для подальшої оптимізації. 
 
Основні результати четвертого розділу опубліковані  в наступних працях: 















РОЗДІЛ  5 
МОДЕЛЮВАННЯ  ТА  ШЛЯХИ  ОПТИМІЗАЦІЇ  
ВОЛОКОННО-ОПТИЧНОГО  ІНСТРУМЕНТУ  ДЛЯ  СИСТЕМ  МІКМ 
 
Згідно анонсованих напрямків досліджень з підвищення ефективності 
оптико-електронного тракту НВОС для МІКМ (рис. 1.29) перші три їх складові 
частини є теоретичною базою для четвертої складової – технічної реалізації 
базових функціональних модулів НВОС та синтезу на їх основі новітніх систем 
для клінічної медицини. Як відмічалося раніше “наріжним каменем” будь-якої 
незображуючої волоконно-оптичної системи є волоконно-оптичний інструмент.  
Зважаючи на велику кількість можливих варіантів схемних рішень 
волоконно-оптичних транспортуючих систем (табл. 2.3, 2.4) та спряженого з 
ним оптичного дистального інструменту (табл. 2.5, 2.6) нагальною є потреба в 
інструменті для кількісного порівняльного аналізу конкуруючих технічних 
рішень волоконно-оптичного інструменту. Запропоновані кількісні показники 
оцінювання ефективності елементів оптико-електронного тракту та методика їх 
обчислення з використанням спеціалізованого програмного забезпечення 
дозволяють не тільки здійснювати порівняння варіантів технічних реалізацій 
ВОІ ще на стадії їх розробки, але й створюють передумови до параметричної 
оптимізації волоконно-оптичного інструменту. 
Різні методи мінімально інвазивної клінічної медицини висувають 
специфічні обмеження щодо ефективності як НВОС вцілому, так і волоконно-
оптичного інструменту зокрема. Фактори, що впливають на клінічну та 
технічну ефективність систем мінімально інвазивної клінічної медицини, були 
розглянуті раніше (п. 1.5.2, п. 4.3). При створенні волоконно-оптичного 
інструменту конкретного медичного призначення ті чи інші фактори або їх 
можливі комбінації визначають вихідні вимоги, що впливають не тільки на 
вибір початкового схемного рішення волоконно-оптичного інструменту, але й 
на шляхи його подальшої оптимізації. 
 
 174 
5.1. Волоконно-оптичний інструмент для лазерної хірургії 
 
Волоконно-оптичний інструмент для лазерної хірургії  (так звані “лазерні 
скальпелі”) при оперативному втручанні в переважному числі випадків 
знаходиться в безпосередньому контакті з біотканиною. Головною вимогою до 
контактних ВОІ є, в першу чергу, вимога мінімізації розміру операційної зони, 
що піддається дії випромінювання високої інтенсивності, при одночасному 
виключенні або мінімізації невідновного ушкодження здорових біотканин, 
прилеглих до операційної зони. Другою важливою вимогою до контактних ВОІ 
є врахування медико-біологічних та медико-технологічних обмежень, що 
визначають, відповідно, необхідність забезпечення біосумісності матеріалу 
оптичного дистального інструменту та його можливу термодеструкцію через 
перегрівання та налипання решток біоматеріалів на нього. Крім того, завжди 
актуальними є габаритні обмеження, що є особливо важливим для 
ендоскопічної хірургії, коли максимальні розміри ВОІ визначаються діаметром 
інструментального каналу гнучких або жорстких ендоскопів (1.5–3.7 мм). 
Переважним чином розробка ВОІ для потреб хірургії ведеться шляхом 
вибору з достатньо обмеженої кількості “типових” варіантів їх конфігурацій та 
габаритних розмірів [27, 53, 193–195]. Тому актуальною задачею є розробка 
математичних моделей оптичного дистального інструменту, що в 
максимальному ступені враховуватимуть вимоги до контактного та 
безконтактного інструменту для лазерної хірургії. 
 
5.1.1. Волоконно-оптичний інструмент Taper-M для лазерної хірургії 
Був запропонований волоконно-оптичний інструмент контактної дії  Taper-
M (рис. 5.1) для застосування в складі лазерних систем клінічного призначення 
[196]. Оптимізація ВОІ відбувалася в чотирьох напрямках, а саме: оптимізація 
радіусу кривини вхідної поверхні оптичного дистального інструменту SR , його 
кута конусності 2 , геометричних розмірів (довжини tL  та діаметру d2R ), а 
також відстані S  між наконечником та транспортуючим світловодом. 
 175 
 
Рис. 5.1. Геометрія контактного ВОІ Taper-M 
 
Вихідними для оптимізації волоконно-оптичного інструменту обрано 
наступні посилання [196–198]: 
– концентрація випромінювання досягається за рахунок його багаторазового 
повного внутрішнього відбиття (ПВВ) від бокової конічної поверхні 
наконечника; 
– випромінювання з транспортуючого світловода в межах апертурного кута 
fe2  повинно досягати дистального кінця наконечника без витікання 
частини випромінювання через його бокову поверхню; 
– кут конусності наконечника 2  повинен забезпечувати відсутність ПВВ 
випромінювання від внутрішньої поверхні дистального кінця наконечника. 
Математична модель ОДІ, що задовольняє наведеним вище умовам, може 















































































































де: )arcsin( t2lim nn  та )arcsin( toutlim nn
B   – кути ПВВ від бокової 
поверхні та внутрішньої поверхні дистального кінця наконечника, відповідно;  
1N  та 2N – кількість відбиттів верхнього та нижнього апертурних променів від 
бокової поверхні наконечника; 
– кут, який утворює заломлений на передній поверхні наконечника крайовий 
апертурний промінь з оптичною віссю наконечника; 
 d2R , tL  та SR  – параметри геометрії наконечника (його дистальний діаметр, 
довжина та радіус кривини передньої поверхні, відповідно);  
tn  та out21 ,, nnn – показники заломлення матеріалу наконечника та середовищ, 
що його оточують, відповідно. 
Виконання зазначених вимог (5.1) дозволяє не тільки обмежити операційну 
зону на поверхні біотканини виключно діаметром d2R  дистального кінця ОДІ, 
що повністю виключає небажане опромінювання прилеглих до операційної 
зони біотканин, але й запобігти перегріванню оптичного дистального 
інструменту, що виникає за рахунок повного внутрішнього відбиття 
випромінювання від внутрішньої поверхні дистального кінця наконечника. 
Крім того, конічна форма оптичного дистального інструменту дозволяє 
нівелювати ефект нерівномірності просторового розподілу потоку 
випромінювання після проходження ним криволінійних ділянок волоконно-
оптичної транспортуючої системи [200].  
Технічна реалізація “лазерного скальпелю”, що відповідає зазначеним 
вимогам, передбачає, у загальному випадку, представлення оптичного 
дистального інструменту “товстою лінзою” зі сферичною вхідною та конічною 
боковою поверхнями, що забезпечує попарний збіг її задньої фокальної 
площини, обчисленої за формулами геометричної оптики, та перетяжки, 
обчисленої за формулами лазерної оптики, з дистальним кінцем наконечника, а 
також збіг її передньої фокальної площини з дистальним кінцем волоконно-
оптичної транспортуючої системи. Ці вимоги доповнюють математичну модель 











































































  ,                                 (5.2) 
 
де: fe2R   – діаметр серцевини волоконно-оптичної транспортуючої системи;  
S – відстань між дистальним кінцем ВОТС та передньою поверхнею 
наконечника в середовищі з показником заломлення 1n ;  
a2R  – діаметр апертурної діафрагми. 
 
5.1.2. Графоаналітична методика оптимізації ВОІ Taper-M  
Для знаходження оптимальних параметрів ВОІ, що задовольняють 
нерівностям (5.1), була запропонована графоаналітична методика (рис. 5.2).  
 
R Ra fe/ =1.6 R Ra fe/ =1.8
R /R =a fe 1.8
R Ra fe/ =2



















Рис. 5.2. Графоаналітична методика розрахунку ВОІ Taper-M для варіантів: 
 1 – fe=4°, Ra /Rfe=1.6; 2 – fe=6°, Ra /Rfe=1.8; 3 – fe=6°, Ra /Rfe=1.91 [198, 202] 
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Зовнішні профілі напівобмежених площин, наведених на рис.5.2, 
відповідають граничним значенням кутів конусності max  та min  для 
сапфірового наконечника у повітрі, які одночасно забезпечують виконання 
умов (5.1), а саме: відсутність ПВВ від вихідного торця наконечника, 
відсутність “витікання” випромінювання через його бокову конічну поверхню 
та відсутність втрат випромінювання на передній поверхні наконечника через 
неузгодженість кутової апертури транспортуючого світловода з геометричними 
розмірами наконечника. Профілі рівної кутової апертури волоконно-оптичної 
транспортуючої системи fe  додатково доповнюються профілями рівного 
розміру апертурної діафрагми  fea RR . Точки перетину названих вище 
профілів дають відповідно верхнє граничне max та нижнє граничне 
min значення кута конусності наконечника [198]. З урахуванням попередніх 
посилань можуть бути побудовані двомірні площини, які відповідають множині 
припустимих значень геометричної конфігурації наконечника для різних 
вихідних умов. 
Запропонована графоаналітична методика дозволяє визначити певні 
“області прийняття рішення”. В межах виділених різними заливками площин на 
рис. 5.2 для кожного варіанту оптичного дистального інструменту, вихідні 
характеристики ОДІ, а саме коефіцієнти оптичної ефективності енергетичного 
каналу, приведені до дистального кінця наконечника (коефіцієнти EFT ), є 
майже незмінними для обраних значень ступені концентрації випромінювання 
оптичним дистальним інструментом ( fed RR ). Завдяки цьому існує можливість 
без погіршання вихідних характеристик варіювати кутом конусності   в 
широкому діапазоні (від 7 до 15, для 2N  граничного апертурного променя 
та 350fed .RR  , або від 7 до 8.5 для 1N  та 260fed .RR  ), що сприяє 
підвищенню технологічності виготовлення ОДІ завдяки вибору нежорсткого 
допуску ( 1 або  30΄) на виготовлення наконечника з відповідними кутами 
конусності. Або, навпаки, при технічній реалізації ОДІ вибирати нежорсткий 
допуск ( 0.05 feR ) на діаметр його дистального кінця d2R . 
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5.2. Волоконно-оптичний інструмент для термотерапії та реканалізації  
 
Однією з основних вимог до волоконно-оптичного інструменту, що 
застосовується для термотерапії пухлинних новоутворень або для реканалізації 
порожнистих внутрішніх органів, є необхідність забезпечення достатньої  для 
здійснення лікувальної процедури щільності потоку випромінювання на 
значних відстанях від дистального кінця ОДІ. 
З метою виконання зазначеної вимоги був запропонований спеціальний 
волоконно оптичний інструмент, що реалізує так звану SteadyBeam-концепцію 
з формуванням в “ближній зоні” квазіколімованого жмута випромінювання з 

























Рис. 5.3. Волоконно-оптичний інструмент SteadyBeam неконтактної дії  
 
Для випадку спрощеної геометрії ВОІ ( 0,0,0 1  SRb ) запропоновано 

















































 ,                        (5.4) 
 
tttfeSB )()2( RRLRDz  ,                                    (5.5) 
 
де fe2R   – діаметр серцевини волокна ВОТС;  
SBD – діаметр  квазіколімованого потоку випромінювання; 
tR , tL  та tn – радіус кривини дистальної поверхні ОДІ, його довжина та 
показник заломлення матеріалу ОДІ, відповідно; 
outn – показник заломлення робочого середовища ОДІ; 
0i  – кут, під яким верхній апертурний промінь fe  волоконно-оптичної 
транспортуючої системи входить до ОДІ; 
z – відстань до дальньої границі квазіколімованого  потоку випромінювання. 
Завдяки формуванню квазіколімованого потоку випромінювання 
досягається забезпечення необхідної для клінічного ефекту щільності потоку 
випромінювання на значній відстані LSB, що в декілька разів перевищує діаметр 
DSB жмута випромінювання. Для характеристики оптичних властивостей ВОІ 
безконтактного медичного застосування та можливості їх порівняльного 
аналізу запропоновано два специфічні безрозмірні параметри, а саме, 
коефіцієнт KSBD (“SteadyBeam Distance”) та коефіцієнт KSBR (“SteadyBeam 















  ,                                             (5.6)                                      
Коефіцієнти KSBD та KSBR є кількісними засобами оцінки спроможності ВОІ 
формувати в “ближній зоні” на ділянці довжиною LSB квазіколімований жмут 
випромінювання, діаметр якого DSB змінюється не більше, ніж на 10-15%. 
Відлік “ближньої зони” (відстань S ) ведеться від дистальної поверхні ОДІ.  
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Значення коефіцієнтів KSBD та KSBR напряму залежать від діаметра та 
апертурного кута ВОТС (2Rfe, fe ), їх збільшення призводить до зменшення 
коефіцієнтів (рис. 5.4), але практично не залежить від довжини хвилі  
випромінювання. Останнє є важливим для забезпечення роботи ВОІ 
SteadyBeam в складі клінічних хірургічних та терапевтичних систем, що 
використовують в якості джерел випромінювання лазери з різними довжинами 
хвиль випромінювання.  




Рис. 5.4. Залежність вихідних параметрів ВОІ SteadyBeam від діаметру  
та апертури ВОТС (а); відносна щільність потоку випромінювання для трьох 
типів ВОІ з кварцу (б): 1 – SBQ0222, 2 – SBQ0422, 3 – SBQ0622 [203] 
 
Розрахунок розподілу енергії випромінювання в перетині променя в 
“ближній зоні” продемонстрував приблизно однаковий їх вигляд у п’яти 
характерних площинах вздовж SBD-дистанції для трьох ВОІ з кварцу (рис. 5.5). 
Відносна відстань вздовж SBD, LSB, в.о. 

































































Рис. 5.5. Розрахунковий розподіл енергії випромінювання  
в  поперековому перетині променя вздовж SBD-дистанції для трьох варіантів 
безконтактних ВОІ: 1 – SBQ0222, 2 – SBQ0422, 3 – SBQ0622  [203] 
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а) L = 0 (відповідає “ближній 
границі” SBD-дистанції) 
б) L = 0.25 LSB 
в) L = 0.50 LSB 
г) L = 0.75 LSB 
д) L = 1.00 LSB (відповідає “дальній 
границі” SBD-дистанції) 
  1  – SBQ0222 
 2  – SBQ0422 
 3  – SBQ0622 
б) 
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Слід зауважити, що відстань 1S  між дистальним кінцем ВОТС та 
передньою поверхнею ОДІ в середовищі з показником заломлення 1n  може 
виступати в якості корегуючого параметра, зміною якого в незначних межах 
1S = (0.1–0.5) feR  можна досягти збільшення відстані z  до 25%.   
Крім того, розташування ОДІ SteadyBeam на значній відстані від 
біотканини сприяє мінімізації забруднення його робочої дистальної оптичної 
поверхні частинками біотканини, яка видаляється, що зазвичай призводить до 
перегрівання ОДІ та наступної його терморуйнації [204]. 
 
5.3. Волоконно-оптичний інструмент для урології 
 
Урологічний тракт людини, зважаючи на його порожнисту анатомію, 
сприяє застосуванню волоконно-оптичного інструменту для малоінвазивних 
лікувальних процедур. Одним з найпоширеніших застосувань ВОІ в урології є 
лікування запалення простати методом лазерної термотерапії. Для лазерної 
термотерапії простати розроблено значну кількість комерційних приладів, що 
використовують ВОІ для здійснення лазерної простатектомії [205] шляхом 
введення ВОІ в уретру з виведенням лазерного випромінювання в напрямку 
перпендикулярному її осі. Для порівняльної оцінки різних засобів лікування 
запалення простати було застосовано фантомну модель простати. Модель мала 
планарну геометрію, а її розміри були обрані із міркувань максимального 
наближення до типових клінічних ситуацій. Простата була модельована 5-мм 
шаром води на поверхні 45-мм масиву біотканини (рис. 5.6) [191, 205].  
 
 








Простатектомія усього масиву біотканини здійснювалась або із 
стаціонарної позиції комерційного волоконно-оптичного інструменту (UroLase, 
SideFire, ProLase II), або в режимі поступового повздовжнього пересування ВОІ 
по уретрі на всю довжину простати (TULIP, ADD, UltraLine, “transurethral 
optical laser knife”), характеристики яких наведені в табл. 5.1. 
Таблиця 5.1 
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Рис. 5.7 
  II  
TULIP Intrasonic 600 90 25 25 а 
UroLase Bard 600 95 25 60 б 
SideFire Miriadlase 600 105 15 15 в 




600 75 21 30 д 








optical laser knife” 
Mayo 
Clinic 
400 20 25 25 е 
 
Для порівняльної оцінки оптичних характеристик комерційних систем 
простатектомії з запропонованими, що базуються на використанні ВОІ, 
побудованими за схемними рішеннями  SteadyBeam та ULF (“Up-tapered lens-
ended fiber” [206]) використовувались два коефіцієнти [191, 198]: 
– коефіцієнт ефективної дистанційної щільності потоку випромінювання 
)(zK EF , що обчислювався за (4.15) для фіксованих відстаней в діапазоні z 
= (5–50) мм; 
– коефіцієнт відносної дистанційної оптичної ефективності застосування 
ВОІ, який розраховувався як відношення коефіцієнтів )(zK EF  для 











EF    . 
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Результати порівняння відносної дистанційної ефективності застосування 
новітніх ВОІ для лазерної простатектомії (SteadyBeam та ULF-систем) з 





Рис. 5.7. Відносна ефективність застосування запропонованих ВОІ 
для лазерної простатектомії (SteadyBeam та ULF-системи)  
в порівнянні з комерційними аналогами [191]:  
а – TULIP, б – UroLase, в – SideFire, г – ADD,  
д – UltraLine, Pro Lase II, е – “Transurethral optical laser knife” 
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Аналіз рис. 5.7 дозволяє зробити висновок, що запропоновані ОДІ за 
відносним коефіцієнтом дистанційної оптичної ефективності в більшості 
випадків переважають відповідні комерційні аналоги [191], а саме: 
– системи SteadyBeam мають чітко означений максимум коефіцієнту EFR , 
що розташований на відстанях z, які відповідають дальнім границям SBD-
дистанції для кожного ОДІ; виняток складають модифіковані SBS-системи 
(SBQ-0622AM2 та SBQ-0622AM3), для яких максимум коефіцієнту  EFR  
знаходиться на відстанях z > 50 мм; 
– системи SteadyBeam в повітряному робочому середовищі (ОДІ типів SBQ-
XXXXA з літерою “A” після цифрового коду в найменуванні) переважають 
відповідні аналоги: від 1.4-2.2 разів на відстані z = 5 мм від дистального 
кінця ОДІ (крім пристрою ADD) до 4-8 разів (на відстані z = 20 мм) та до  
7-20 разів (на максимальній відстані  z = 50 мм);  
– системи SteadyBeam в рідинному робочому середовищі (SBS-0613W та 
SBS-0422W) на відстані z = 20 мм переважають систему SideFire та 
пристрій клініки Mayo в 5 та 10 разів, відповідно, а на відстані z = 50 мм в  
2 та 4 рази, відповідно; 
– ULF-системи в повітряному та рідинному робочих середовищах (ОДІ типів 
UTQ-XXXXA та UTQ-XXXXW, відповідно) переважають комерційні 
аналоги в незначному ступені – в 1.7-2.3 рази та в 1.2-1.8 рази, відповідно. 
З урахуванням значного підвищення дистанційної оптичної ефективності 
ВОІ застосування SteadyBeam-систем дозволить при незмінній потужності 
джерела випромінювання суттєво скоротити тривалість лікувальної процедури, 
або використовувати для неї менш потужні джерела випромінювання. Крім 
того, до переваг застосування SteadyBeam-систем в урології можна віднести 
можливість їх використання в режимі спрямування випромінювання по кільцю 
(ring-fired) завдяки розміщенню після ОДІ конічного відбивача. Такий режим 
роботи оптичного дистального інструменту повністю виключає необхідність 
радіального обертання пристрою в уретрі, що спрощує та робить менш 
інвазивною процедуру простатектомії. 
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5.4. Волоконно-оптичний інструмент для флуоресцентної діагностики 
та спектроскопії пружного розсіяння 
 
Флуоресцентна спектроскопія та спектроскопія пружного розсіяння є 
інструментами раннього діагностування морфологічних змін біотканин 
внутрішніх органів людини. Спектри пружного розсіяння дозволяють 
диференціювати патологічні тканини, базуючись на суттєвому збільшенні 
інформаційного сигналу, що реєструється від морфологічно змінених ділянок 
біотканини. При застосуванні методу флуоресцентної діагностики спектри 
морфологічно змінених ділянок біотканин, що накопичили фотосенсибілізатор, 
мають характерний пік на довжині хвилі його флуоресценції, тоді як нормальні 
біотканини демонструють пік на довжині хвилі максимуму автофлуоресценції 
біотканини. 
Ефективність спектроскопічної діагностичної процедури залежить від 
вибору спектрального діапазону роботи (особливо для спектроскопії пружного 
розсіяння), потужності джерела випромінювання та від конструкції волоконно-
оптичного інструменту.   
В переважній кількості випадків вибір джерела випромінювання для 
спектроскопії здійснюється з бази приладів, що промислово випускаються. 
Джерела випромінювання можуть бути як монохроматичними (лазерними), так  
і квазімонохроматичними (світлодіодними) або мати широкий спектральний 
діапазоном випромінювання. В останньому випадку необхідний для 
діагностичної процедури спектральний діапазон виділяється апаратно: 
монохроматором або відповідними вузькосмуговими фільтрами. 
Зважаючи на важливу роль в діагностичній процедурі волоконно-
оптичного інструменту, розташування в волоконно-оптичній транспортуючій 
системі опромінюючих та приймальних світловодів, а також геометрія 
оптичного дистального інструмента та його розміщення відносно ВОТС, 
суттєво впливають на вихідні характеристики ВОІ [207, 208]. Типи та схемні 






























Рис. 5.8. НВОС для клінічної спектроскопії [190]: 
а – одноканальна схема;  






































Було досліджено одно-, дво- та багатоканальні схеми волоконно-оптичного 
інструмента з безконтактним та контактним розташуванням оптичного 
дистального інструменту. В якості останнього досліджено ОДІ на принципі 
концентрації випромінювання (див. табл. 2.3): сапфіровий зрізаний конус 
MTRP 5.0 [164, 169] (код ТТ) та модифіковані конуси Taper-M зі штучного 
сапфіру TPS 3.76-12-0.22*2 та TPS 5.72-12-0.22*2 [189, 190] (коди mT). Разом  з 
ОДІ досліджувались волоконно-оптичні транспортуючі системи, опромінюючі 
та приймальні світловоди яких мають чисельну апертуру 220frfe .NANA  . 
Варіанти схемного рішення ВОТС Ca та Ac є різновидами схем Ba та Ab, від 
яких відрізняються лише лінійним розташуванням волокон на кінцях ВОТС. 
Наведені графіки (рис. 5.9) демонструють залежність коефіцієнту оптичної 
ефективності результуючого інформаційного сигналу EFS  від кута конусності 
ОДІ   та безрозмірних співвідношень fcRH , fcfs RR  та fcd RR , які містять 
параметри волоконно-оптичної транспортуючої системи ( fcR  та fsR – радіуси 
серцевини центрального та периферійних, розміщених за гексогональною 
схемою, волокон багатоканального волоконного світловода, відповідно), 
оптичного дистального інструменту концентруючої дії ( dR – радіус дистального 
кінця конічного наконечника) та відстань H  між ВОІ та біотканиною. 
Нормалізація зазначених параметрів по відношенню до радіуса fcR  
центрального волокна багатоканальної ВОТС спрощує перераховування 
конструктивних параметрів ОДІ в залежності від параметрів волоконних 
світловодів, що передбачаються для використання в конкретній апаратній 
реалізації методу спектроскопії. В залежності від схемного рішення ВОТС 
центральне волокно може бути випромінюючим (схема Ab) або приймальним 
(схема Ba), тоді як периферійні волокна, навпаки, є приймальними (схема Ab) 
або випромінюючими (схема Ba). Коефіцієнт оптичної ефективності EFS , який 
обраховувався методом рейтрейсінга з використанням програмного 
забезпечення версій SC6, SC7 та SC9 (п. 4.5), використовувався в якості 




                                        
                                        
                                        
                                        
                                        
                                        






























































Рис. 5.9. Порівняння схемних рішень ВОІ для флуоресцентної діагностики,  
безконтактних (а, б) та контактних (в–е) [190]: 
а – схеми: 1 – AA; 2 – BB; 3 – Aa;    
б – схеми: 1, 2, 3 – Ab; 4, 5, 6 – Ba для різних співвідношень fcfs RR ; 
в – схема Ba+TТ для різних кутів конусності накінцевика; 
г – схема Ba+TТ для 8 та різних співвідношень fcfs RR ; 
д – схеми Ab+TT, Ba+TT для різних співвідношень fcd RR ;    
е – схеми: 1, 3 – Ab+mT та 2, 4 – Ba+mT  
(1, 2 – TPS 3.76-12-0.22*2;  3, 4 – TPS 5.72-8-0.2*2). 





































































































































На базі аналізу наведених графіків можна зробити висновки [190]: 
– безконтактна двоканальна одноволоконна схема (АА) переважає схему з 
одноволоконними опромінюючим та приймальним каналами (Аа) в усьому 
діапазоні зазорів  H  між ОДІ та біотканиною (рис. 5.9 а); 
– безконтактні багатоканальні схеми (Ab та Ba) демонструють приблизно 
однакові результати в усьому діапазоні зазорів H  для відношення розмірів 
периферичних та центрального волокон fcfs RR = 0.75; в той час, як для 
значень базового параметру fcfs RR = 0.5 та fcfs RR =1 переважають схеми  
Ba та Ab, відповідно (рис. 5.9 б); 
– для забезпечення технологічності виготовлення концентруючого 
наконечника для багатоволоконної схеми (Ва) кут конусності слід 
вибирати в діапазоні   = (4°–8°) (рис. 5.9 в); 
– діаметр дистального кінця конічного наконечника для багатоволоконної 
схеми (Ва) слід вибирати в діапазоні fcd RR = (0.33–0.75) (рис. 5.9 г); 
– відношення розмірів опромінюючих та збирального волокон ВОТС для 
багатоволоконної схеми (Ва) слід вибирати в діапазоні fcfs RR =(0.5–0.75) 
(рис. 5.9 г); 
– доданням до багатоканальних схем контактної дії Ba та Ab конічного 
наконечника з fcd RR = (0.33–0.75) досягається підвищення коефіцієнту 
оптичної ефективності результуючого інформаційного сигналу в 1.2–4.6 
разів (Ва+ТТ-схема) та в 1.5–2.4 рази (Аb+ТТ-схема)(рис. 5.9 д); 
– доданням до багатоканальних схем Ba та Ab наконечника Taper-M (схеми 
Ba+mT та Ab+mT, рис. 5.9 е) досягається підвищення коефіцієнту 
оптичної ефективності EFS в  1.2–1.7 разів в діапазоні відношень fcfs RR = 
(0.5–1.0); при цьому схема Ba+mT має переваги над схемою Ab+mT для 
значень параметру fcfs RR < 0.66 (для TPS 3.76-12-0.22*2) або fcfs RR < 0.8 
(для TPS 5.72-8-0.22*2); крім того, для усіх значень базового параметру 
3.0fcfs RR  багатоканальні схеми з наконечником TPS 3.76-12-0.22*2 
переважають відповідні схемні рішення з нпконечником TPS 5.72-8-0.2*2. 
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5.5 Волоконно-оптичний інструмент для гінекології 
 
Охорона здоров’я матері та дитини є одним з пріоритетних напрямків 
сучасної медицини. Рання діагностика можливих патологій жіночих 
репродуктивних органів, серед яких дисплазія епітелію шийки матки є 
найбільш розповсюдженим захворюванням, що може призвести до виникнення 
раку шийки матки (РШМ) у жінок репродуктивного віку (15–45 років), є 
важливою та невідкладною задачею. В Україні РШМ, за твердженням 
головного онкогінеколога України професора Л.І. Воробйової, складає 21.2% на 
100 тисяч населення, що є достатньо високим показником, причому цей 
показник вище в великих містах та переважно промислових регіонах [209]. 
Ефективність лікування РШМ залежить від ранньої діагностики, в першу чергу, 
передпухлинних станів, що характеризуються суттєвими морфологічними 
змінами епітелію жіночих репродуктивних органів та передують самому 
захворюванню. При цьому, спектрометричні дослідження є одним з найбільш 
перспективних методів, що дозволяє підвищити точність визначення місць 
морфологічних змін епітелію шийки матки з метою взяття біопсійних проб для 
подальших гістологічних досліджень. Фактор забезпечення “прицільної біопсії” 
є особливо важливим в гінекології через те, що заживлення ушкоджень, які 
утворюються при взятті традиційних біопсій, може ускладнюватись 
інфікуванням, утворенням стриктури, або сприяти прогресуванню генітального 
ендометріозу [185]. Крім того, з урахуванням неінвазивного характеру оптичної 
біопсії, можливим є її використання при профілактичних оглядах жінок в 
гінекологічних кабінетах, що дозволить оперативно виявляти початкові стадії 
захворювання з метою призначення ефективного консервативного лікування. 
Для спектрометричних досліджень в гінекології найбільш перспективними 
є методи автофлуоресцентної діагностики, спектрометрії пружного розсіяння та 
апаратне поєднання зазначених методів [46, 66, 185, 187]. При цьому вибір 
схемної реалізації волоконно-оптичного інструменту відіграє суттєву роль для 
забезпечення достатнього для реєстрації рівня інформаційного сигналу.  
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Був здійснений аналіз чотирьох варіантів схемного рішення волоконно-
оптичного інструменту для автофлуоресцентної діагностики в гінекології   
(табл. 5.2). 
 
                                                                                                                  Таблиця 5.2 







Схема  ВОІ Тип джерела 
випромі- 














































= (460-470) нм 
 
Оптичні характеристики волоконно-оптичних транспортуючих систем та 
оптичного дистального інструменту, що аналізувалися [210]: 
– ГІД-1: двоволоконна ВОТС з опромінюючим та приймальним волокнами 
типу кварц/кварц з діаметром серцевини 2Rfe = 2Rfr = 600 мкм; 
– ГІД-2 та ГІД-4:  опромінюючий конічний наконечник (дистальний діаметр 
2Rd = 3 мм; кут конусності 2 = 5°; довжина tL = 150 мм) з пакетним та 
співосним розташуванням приймального волокна (2Rfr = 600 мкм), 
відповідно; 
– ГІД-3: багатоволоконна ВОТС з центральним приймальним волокном   
(2Rfr = 600 мкм) та шістьма периферійними волокнами (2Rfe = 400 мкм) для 
збудження флуоресценції біотканини. 
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Для порівняння ефективності альтернативних схем волоконно-оптичного 
інструменту був застосований коефіцієнт оптичної ефективності результуючого 
інформаційного сигналу EFS , що розраховувався методом рейтрейсінгу з 
використанням спеціальної комп`ютерної програми SC7. З метою моделювання 
можливих перистальтичних рухів біотканини під час проведення дослідження 
відстань H  між оптичним дистальним інструментом та біотканиною, що 
досліджується, варіювалася в діапазоні від нуля до fr10 R  (до 3 мм). 












Рис. 5.10. Розрахункові значення коефіцієнту оптичної ефективності 
результуючого інформаційного сигналу EFS для різних схемних рішень 
волоконно-оптичного інструменту для гінекології [210]. 
 
 
З наведених графіків видно, що схеми ГІД-1 та ГІД-3 мають майже 
однакові значення коефіцієнту EFS  в діапазоні Н = 1.0–3.0 мм, що може бути 
пояснено однаковим ексцентриситетом приймального волокна відносно 
збуджуючого волокна (Δ = 1.0 мм). Низьке значення коефіцієнту EFS  для схеми 
ГІД-2 пояснюється значним ексцентриситетом приймального волокна (Δ = 2.0 
мм) від осі конічного наконечника. Схема ГІД-4, незважаючи на 10% 
екранування потоку випромінювання в наконечнику приймальним волокном, 
має перевагу над іншими схемами в діапазоні відстаней  Н = 1.5–2.5 мм. Схема 
                                             
                                             
                                             
                                             
                                             
                                             
                                             



































ГІД-3 може бути модернізована співосним приєднанням ОДІ Taper-M 
(дистальний діаметр 2Rd = 0.5 мм; кут конусності 2 = 8°; довжина tL = 5.5 мм) 
до дистального кінця багатоволоконного жмута (схема ГІД-3м, код Ва+Т). 
Зазначена модернізація покращує оптичну ефективність схеми в 1.4–1.5 разів.  
При порівнянні конкуруючих схем ВОІ для систем флуоресцентної 
діагностики в гінекології слід враховувати відмінності в типах та потужності 
джерел випромінювання, що використовуються. В залежності від терміну 
експлуатації гелій-кадмієві лазери (наприклад, ЛГН-409, Львів, Україна) мають 
потужність 6–12 мВт, тоді як потужність напівпровідникових InGaN лазерів 
(Інститут фізики напівпровідників імені В. Є. Лашкарьова НАН України) 
варіюється в діапазоні 12–20 мВт. Результуюча потужність джерел 
випромінювання MultipLED та SaddLED СВМ-13 (НТУУ “КПІ”) на базі синіх 
надлюмінісцентних світловипромінюючих діодів визначається їх кількістю    
(6–13 штук) і становить 6–12 мВт. Зважаючи на існуючу тенденцію постійного 
підвищення потужності світлодіодів за рахунок вдосконалення технології 
виготовлення, світлодіодні джерела випромінювання мають перспективи 
розширення їх застосування в системах флуоресцентної діагностики. 
 
5.6. Волоконно-оптичний інструмент для медико-біологічних досліджень 
 
Незображуючі волоконно-оптичні системи знаходять широке застосування 
в наукових лабораторіях для проведення аналітичних досліджень зразків 
біологічних речовин. Забезпечення можливості оперативного вимірювання 
поглинання та пропускання біологічно активних речовин, особливо в випадках 
їх мінімальної кількості, значної хімічної реактивності або екологічної 
небезпеки, є першочерговою вимогою при проведенні спектрального експрес-
аналізу в умовах наукових та промислових лабораторій. НВОС для медико-
біологічних досліджень включають два базових модуля (модуль джерела 
випромінювання та аналітичний модуль), а також спеціальний вимірювальний 
блок, конфігурація якого напряму залежить від обраної вимірювальної схеми.  
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Для дослідження рідин використовуються дві схеми (рис. 5.11):  
– лінійна схема з розміщенням зразка речовини в стандартній 1-см кюветі 
між опромінюючою та приймальною ВОТС; 
– U-подібна схема з занурюваним зондом. 
 
 
Рис. 5.11. Типові схеми для вимірювання поглинання та пропускання зразків: 
а – лінійна схема; б – схема з занурюваним зондом [211]. 
 
Вибір робочої відстані між опромінюючим та приймальним волокнами 
занурюваних зондів здійснюється в залежності від поглинальної здатності 
речовин, що досліджуються, і реалізується використанням змінюваних 
вимірювальних насадок (2, 5, 10 або 20 мм) [211]. 
На базі U-подібної схеми були запропоновані нові схемні рішення ВОІ  для 
занурюваних зондів. Запропоновані схеми включають чотири можливі 
комбінації двох квазіколімуючих систем, що використовуються в якості 
опромінюючої та приймальної частин волоконно-оптичного інструменту, а 
саме: SBS-систем, що реалізують концепцію SteadyBeam, та ULF-систем, 















Рис. 5.12. Схеми ВОІ для вимірювання поглинання та пропускання рідин 
методом занурювання [212]: 
а – SBS/SBS, б – SBS/ULF, в – ULF/SBS, г – ULF/ULF 
 
Для усіх варіантів зондів в опромінювальному та приймальному каналах 
використовуються кварцові волокна з числовою апертурою frfe NANA  = 0.22 та 
діаметром серцевини fe2R =300 мкм і fr2R =600 мкм, відповідно. Кут конусності 
2  опромінюючих і приймальних ULF-систем з кварцу становить 1.21° та 
1.47°, відповідно. ОДІ на базі SBS-систем виготовлені з кварцу (для робочого 
середовища повітря/газ) або з синтетичного сапфіру (для рідинного робочого 
середовища). Довжини  tL  та trL  SBS- та ULF-систем, а також радіуси кривини 
SR  їх вихідних поверхонь розраховуються з міркувань забезпечення на виході 







































Порівняння ефективності конкуруючих схем ВОІ здійснювалось, як і 
раніше, з використанням коефіцієнту оптичної ефективності  результуючого 
інформаційного сигналу EFS (рис. 5.13). 
 
 
Рис. 5.13. Залежність коефіцієнту оптичної ефективності результуючого 
інформаційного сигналу ВОІ, побудованих за U-подібною схемою  
для газового та рідинного рабочого середовища [212]: 
1, 2 – SBS/SBS (газ, рідина); 3, 4 – SBS/ULF (газ, рідина);  
5, 6 – ULF/SBS (газ, рідина); 7, 8 – ULF/ULF (газ, рідина).  
 
Аналіз графіків дозволяє зробити висновки щодо можливих варіантів 
застосування запропонованих схемних рішень ВОІ: 
– ВОІ, побудовані за схемами ULF/SBS та ULF/ULF (крім ULF/SBS для 
рідини), мають чіткий максимум для стандартної 10-мм робочої відстані; 
– оптична ефективність ВОІ, побудованих за схемою SBS/SBS, повільно 
змінюється (не більше 12%) при зміні робочої відстані; 
– ВОІ змішаної конфігурації,  побудовані за схемами SBS/ULF та ULF/SBS, 
мають більшу варіацію значень коефіцієнту EFS  (22%, 16% та 21%, 
відповідно) без чітко визначеного максимуму. 
Зважаючи на сказане вище, ULF-системи можуть бути рекомендованими 
для використання в волоконно-оптичних зондах з фіксованою робочою 
відстанню. “Чисті” SBS-системи мають суттєву перевагу над іншими 
виконаннями для реалізації занурюваних зондів зі змінною робочою відстанню. 
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5.7. Волоконно-оптичний інструмент для фотодинамічної терапії 
 
З можливих варіантів схемних рішень волоконно-оптичного інструменту 
для фотодинамічної терапії, розглянутих раніше (п. 1.2.2.), найбільш широкого 
розповсюдження для ФДТ зовнішніх органів отримав варіант зі світловодом, 
що розташований безпосередньо перед біотканиною та формує на її поверхні 
достатню для фотодинамічного ефекту щільність потоку випромінювання 
(схема FS). Вибір цього схемного рішення базується на наявності існуючих 
лазерних джерел випромінювання, що випромінюють в смугах поглинання 
відомих фотосенсибілізаторів, та суттєвому спрощенні технічної реалізації ВОІ.  
Застосування для процедури ФДТ фотосенсибілізатора Гіперфлав [213] 
наштовхується на проблему відсутності лазерів, що випромінюють в смузі 
максимального поглинання Гіперфлава (ΔλФДТ=595±5 нм). Найбільш 
перспективним рішенням цієї проблеми є використання в світлодіодних джерел 
випромінювання. Для отримання щільності потоку випромінювання на 
поверхні біотканини, достатньої для активації Гіперфлаву, необхідним є 
використання значної кількості світлодіодів, зведених в світлодіодні матриці 
або кластери. При цьому актуальним є питання підвищення ефективності 
введення випромінювання значної кількості світлодіодів до ВОІ. 
Для вирішення цієї задачі запропоновано волоконно-оптичний інструмент 
Photocone (рис. 5.14) на базі дзеркального конусу довжиною сL  та кутом 
конусності , спряженого меншим діаметром з світловолоконною трубкою 
довжиною fL  (схемне рішення В0, табл. 2.2), а більшим діаметром оберненого 
до багатоелементної світлодіодної матриці[214]. Конструктивні параметри 
дзеркального конусу визначаються світловим діаметром волоконно-оптичного 
інструменту f2H  та умовою забезпечення кутів падіння  
випромінювання світлодіодів на вхідний торець трубки, що не перевищують 
кутову апертуру fu  волоконних світловодів, що її складають. Для волоконно-
оптичного інструменту Photocone була розроблена математична модель, що 























,                                  (5.7) 
feff1011 u ,                                           (5.8) 
feff202 u ,                                           (5.9) 
 






Рис. 5.14. Волоконно-оптичний інструмент Photocone для ФДТ:  



















Застосування волоконно-оптичного інструменту Photocone дозволило 
підвищити коефіцієнт оптичної ефективності енергетичного каналу в  1.8–3.3 
рази в порівнянні з традиційними (безконусними) схемними рішеннями.  
Запропонований варіант ВОІ Photocone може бути застосований для 
здійснення процедури ФДТ з використанням не тільки Гіперфлаву, але й інших 
фотосенсибілізаторів. Для цього в якості джерел випромінювання вибираються 
світлодіоди, спектральний максимум випромінювання яких лежить в смузі 
максимального поглинання фотосенсибілізаторів, що використовуються. 
 
5.8. Шляхи синтезу та оптимізації волоконно-оптичного інструменту 
 
За галуззю медичного застосування ознакою розглянуті схемні рішення 
волоконно-оптичного інструменту можуть бути представлені у вигляді 

























Розглянуті технічні реалізації ВОІ базуються на принципах: 
– концентрації випромінювання на дистальному кінці конічного оптичного 
дистального інструменту при забезпеченні відсутності витікання 
випромінювання через бокові поверхні конусів та/або зворотного 
розсіяння (Taper-M, ГІД-2, ГІД-4, Photocone); 
– просторового розділення багатоканальних опромінювального та 
збирального каналів (схеми Ab та Ba); 
– об’єднання зазначених вище двох принципів (схеми Ab+mT, Ba+mT); 
– формування квазіколімованого жмута випромінювання (SteadyBeam); 
– деконцентрації випромінювання або ефективного збирання колімованого 
випромінювання (ULF-системи); 
– дублювання або об’єднання зазначених вище двох принципів (SBS/SBS, 
ULF/ULF; SBS/ULF, ULF/SBS). 
Запропонований системний підхід дає приклад моделювання новітнього 
волоконно-оптичного інструменту шляхом комплексування окремих типів 
волоконно-оптичних транспортуючих систем та оптичного дистального 
інструменту (табл. 2.1–2.4) з метою взаємного доповнення притаманних ним 
позитивних властивостей та підвищення їх схемо-технічної ефективності. 
Завдяки відкритому для доповнення новітніми розробками характеру 
класифікацій ВОТС та ОДІ реалізація принципів системного підходу дає 
простір для вибору оптимальних шляхів створення волоконно-оптичного 
інструменту специфічного медичного застосування.  При цьому коефіцієнти 
ефективності інженерних рішень, що обраховуються програмними засобами в 
процесі розробки ВОІ методами рейтрейсінгу, є ефективним засобом 







Висновки до розділу 5 
 
1. Розроблено математичну модель волоконно-оптичного інструменту для 
лазерної хірургії (Taper-M контактної дії), що дозволило підвищити коефіцієнт 
оптичної ефективності енергетичного  каналу в  1.2–1.7 разів та забезпечити 
відсутність ураження біотканин, прилеглих до операційної зони. 
2. Розроблено математичну модель безконтактного волоконно-оптичного 
інструменту, що реалізує SteadyBeam-концепцію формування в “ближній зоні” 
квазіколімованого жмута випромінювання з мінімальною кутовою розбіжністю, 
що дозволило підвищити  коефіцієнт ефективної  дистанційної щільності 
потоку випромінювання  в порівнянні з відомими комерційними зразками від 
1.2–8.3 разів (на відстані 5–20 мм) до 5.0–20 разів (на відстані 20–50 мм). 
3. Розроблено, досліджено та оптимізовано програмними засобами 
волоконно-оптичний інструмент для флуоресцентної діагностики, що 
дозволило підвищити коефіцієнт оптичної ефективності інформаційного 
сигналу для багатоволоконних схем ВОІ  контактної дії в 1.2–4.6 разів 
(Ва+ТТсхема) і в 1.5–2.4 рази (Аb+ТТ-схема). 
4. Розроблено математичну модель волоконно-оптичного інструменту 
Photocone для фотодинамічної терапії зовнішніх органів людини на базі 
дзеркального конусу, що дозволило підвищити коефіцієнт оптичної 
ефективності енергетичного каналу в 1.8–3.3 рази в порівнянні з традиційними 
схемними рішеннями ВОІ. 
5. Розроблено новий волоконно-оптичний інструмент для лабораторних 
абсорбційних досліджень та оптимізовано його за коефіцієнтом оптичної 
ефективності результуючого інформаційного сигналу як для стандартної 
фіксованої робочої відстані 10 мм, так і для змінної в діапазоні 0–20 мм робочої 
відстані.  
 
Основні  результати  п’ятого  розділу  опубліковані  в наступних працях: 
[189–191, 197–203, 210, 212–214]. 
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РОЗДІЛ  6 
ПОБУДОВА  БАЗОВИХ ФУНКЦІОНАЛЬНИХ  МОДУЛІВ   
НЕЗОБРАЖУЮЧИХ ВОЛОКОННО-ОПТИЧНИХ СИСТЕМ 
 
Реалізація різних принципів перетворення оптичного випромінювання до 
створення волоконно-оптичного інструменту є передумовою для побудови 
інших базових функціональних модулів незображуючих волоконно-оптичних 
систем, які призначені: 
– для генерації оптичного випромінювання в спектральному діапазоні 
здійснення лікувального або діагностичного клінічного застосування 
НВОС та його введення до волоконно-оптичного інструменту; 
– для реєстрації та аналізу інформаційного сигналу, зібраного волоконно-
оптичним інструментом від досліджуваної біотканини, з застосуванням 
спеціального програмного забезпечення. 
Перша з зазначених задач вирішується блоком джерел випромінювання 
(БДВ), який, у загальному випадку, реалізує адитивний та/або 
мультиплікативний принципи на базі об’єднання декількох, навіть різнотипних, 
джерел випромінювання. Обов’язковою умовою для БДВ є забезпечення 
можливості його спряження з волоконно-оптичною транспортуючою системою 
зі складу волоконно-оптичного інструменту. 
Друга задача вирішується використанням модуля аналізу інформаційного 
сигналу (МАІС), спряженним з виходом волоконно-оптичного інструменту. 
Відображення інформаційного сигналу здійснюється на моніторі персонального 
комп’ютера з установленим  на ньому спеціалізованим програмним 
забезпеченням для керування роботою МАІС, реєстрації та архівації 
результатів спектрометричних досліджень. 
На рис. 6.1 представлена блок-схема рівнів розробок новітніх 
функціональних модулів незображуючих волоконно-оптичних систем для 





Рис. 6.1. Новітні розробки функціональних модулів НВОС для МІКМ 
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6.1. Багатоканальні та багатоелементні джерела випромінювання для 
флуоресцентної діагностики та спектроскопії пружного розсіяння 
 
В якості джерел збудження флуоресценції біотканин широко 
використовуються монохроматичні джерела випромінювання – газові та  
напівпровідникові лазери, що зазвичай випромінюють в синьо-зеленому 
діапазоні оптичного спектру. Для спектроскопії пружного розсіяння 
використовуються джерела, що випромінюють в широкому спектральному 
діапазоні з подальшою селекцією довжин хвиль опромінювання біотканини або 
вузькосмуговими фільтрами, або монохроматором. 
Суттєвий прогрес, який був досягнутий в останні роки в технології 
виготовлення світловипромінюючих діодів (СВД), призвів до появи на ринку 
джерел випромінювання надлюмінісцентних СВД на основі структур GaAlInP 
та InGaN, що промислово випускаються в багатьох країнах (США, Німеччина, 
Китай, Росія). Сила світла таких СВД лежить в діапазоні 5000–30000 мкд при 
півширині діаграми спрямованості 10°–15° [215, 216], що при їх малих 
габаритах та живленні від низьковольтних джерел сталого струму робить 
використання надлюмінісцентних СВД в клінічній практиці перспективною 
альтернативою лазерам. Тим більше, що за прогнозами фахівців в найближчі 
роки ринок надлюмінісцентних СВД складатиме 30–40% загальної кількості 
СВД, а потужність їх виросте в 1.5–2 рази. 
Для оцінювання можливості застосування надлюмінісцентних СВД при 
створенні джерел випромінювання для спектроскопії були досліджені оптичні 
характеристики (спектральні, енергетичні, просторові) синіх 
надлюмінісцентних СВД провідних фірм-виробників, а саме: MBB51TAH-T 
(Micro Electronics Corp., США), E1L51-3B (Toyoda Gosey Со. Ltd., Японія), 
HLMP-CB15 (Hewlett-Packard, США), NSPB500XS (Nichia Chemical Industries, 
Японія), а також семи типів світлодіодів компанії Hebei Ltd. (Китай) в 
стандартному 5-мм корпусі: 510IB7C, 520PG0C, 510PG2C (усі GaAlInP); 
540UV9C, 510MY8C, 510MR2C, 520PY9C (усі InGaN) [172, 217].  
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За результатами вимірювань були визначені середні значення 
досліджуваних параметрів та їх середньоквадратичні відхили. При цьому 
відхилення середньої потужності та діаграми спрямованості СВД не 
перевищувало ±5%, а розкид довжин хвиль максимуму випромінювання  
світлодіодів від їх паспортних значень варіювався в діапазоні від -6.8 нм 
(510PG2C) до +5.75 нм (520PG0C), при чому для того ж самого типа СВД 
відхилення вимірюваної довжини хвилі завжди було однобічним і в середині 
групи не перевищувало ±1 нм від його середнього значення. Спектральна 
півширина при  цьому не перевищувала 0.5 = 20–25 нм. У всіх світлодіодів 
мала місце деяка несиметричність просторового розподілу випромінювання, 
що, певною мірою, може було викликано неспіввісністю оптичної та механічної 
осей світлодіодів. При дослідженнях СВД продемонстрували практично лінійну 
залежність потужності випромінювання від струму живлення (відхилення від 
лінійності – 8% в діапазоні і = 10–30 мА) [217]. Розподілення енергії 
випромінювання СВД по куту дозволяє стверджувати, що ефективний кут 
випромінювання світлодіодів, в якому сконцентровано 80–85% енергії  
випромінювання, становить 2 eff = 12–18º. В цілому досліджені світлодіоди 
продемонстрували задовільну повторюваність результатів, що дозволяє 
використовувати їх в багатоелементних джерелах випромінювання без 
ретельного підбору та попередніх випробувань. 
Лабораторні дослідження спектрів автофлуоресценції, отриманих in vitro 
від зразків біотканин шлунка людини (нормальних та патологічних) та in vivo 
від ділянок шкіри людини при збудженні флуоресценції випромінюванням 
макетного зразку автономного джерела випромінювання на базі одного синього 
світлодіода E1L51-3B з  max нм, підтвердили високу ступінь їх збігу зі 
спектрами, отриманими від тих самих зразків біотканин при збудженні 
флуоресценції традиційним шляхом – випромінюванням гелій-кадмієвого 
лазеру з λmaxнм [172]. Використання малогабаритних СВД надає 
можливість мініатюризації джерел випромінювання збудження флуоресценції 
біотканин. 
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Для застосування в системах клінічної діагностики в якості джерела 
збудження флуоресценції біотканин було створено багатоканальне джерело 
випромінювання MultipLED з можливістю спряження з багатоканальною 
волоконно-оптичною транспортуючою системою (рис. 6.2) [218]. В якості 
випромінювачів в MultipLED на першому етапі застосовувались шість СВД 
типу 510IB7C (Hebei Ltd., Китай), а пізніше – C503B-BAS-CY0C0461-015 (Cree, 
Inc., США) з можливістю покрокового регулювання струму живлення 




Рис. 6.2. Світлодіодне джерело випромінювання MultipLED СВМ-470-6 
 
                                                                                                                 Таблиця 6.1 
Характеристики джерела випромінювання MultipLED 
Параметр Значення 
Спектральний діапазон випромінювання СВД 450 – 480 нм 
Півширина спектрального діапазону випромінювання 15 – 20 нм 
Вихідна потужність кожного незалежного каналу 0.8 – 1.2 мВт 
Живлення 5 В 
Габаритні розміри 225х135х65 мм 
Маса < 0.5 кг 
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В останнє десятиріччя в клінічній спектроскопії застосовують 
комбінування методів, що базуються на реєстрації in vivo спектрів дифузного 
розсіяння або відбиття, а також автофлуоресценції біотканин в режимі 
реального часу, що дозволяє підвищити результативність сучасних 
діагностичних технологій для мінімально інвазивної клінічної медицини [219]. 
Особливого поширення цей метод бімодальної спектроскопії отримав в 
гінекології для ранньої діагностики диспластичних змін епітелію шийки матки, 
що передують виникненню онкологічних новоутворень [46]. 
Для реалізації клінічного методу бімодальної спектроскопії на базі джерела 
випромінювання MultipLED було розроблене дванадцятиканальне джерело 
випромінювання на світлодіодах SpectraLED, що продукує випромінювання в 
семи фіксованих вузьких спектральних піддіапазонах [220]. Шість каналів, що 
призначені для флуоресцентної діагностики, використовують сині СВД 
510IB7C і продукують випромінювання збудження флуоресценції. Інші шість 
каналів призначені для спектроскопії пружного розсіяння і їх спектральні 
піддіапазони відповідають спектрам випромінювання надлюмінісцентних 
світлодіодів 520PG0C, 510PG2C, 540UV9C, 510MY8C, 510MR2C, 520PY9C (усі 
виробництва Hebei Ltd., Китай). 
Інтегровані до складу джерела випромінювання SpectraLED оптичні 
системи спряження забезпечують ефективне збирання випромінювання СВД на 
торцях багатоканальної волоконно-оптичної транспортуючої системи для 
подальшого опромінювання біотканин, що діагностуються. 
Оцінка технічних характеристик та організаційних можливостей 
багатоканального джерела випромінювання SpectraLED дозволяє розглядати 
його в якості універсального джерела випромінювання для клінічної 
спектроскопії. Значна кількість незалежних оптичних каналів з можливістю їх 
довільного групування та керування їх вихідними характеристиками, а також 
синхронізація його роботи з волоконно-оптичним спектрометром, дозволяє 
застосовувати SpectraLED одночасно як для флуоресцентної спектроскопії, так і 
для спектроскопії пружного розсіяння. 
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Застосування для флуоресцентної діагностики в гінекології волоконно-
оптичного інструменту ГІД-4 потребувало створення адаптованого для роботи з 
ним джерела випромінювання на світлодіодах. Було розроблене джерело 
випромінювання SaddLED СВМ-13, яке містить 13 світлодіодів, розташованих 
за гексогональною схемою на поверхні у формі шарового сегменту, співосній з 


















Рис. 6.3. Джерело випромінювання SaddLED СВМ-13 для гінекології 
 
Для реалізації методу бімодальної спектроскопії сім центральних 
світлодіодів призначені для збудження флуоресценції епітелію шийки матки, 
тоді як периферичні шість СВД призначені для реалізації методу спектроскопії 
пружного розсіяння. Типи світлодіодів, що використовуються в джерелі 








6.2. Багатоелементні джерела випромінювання для ФДТ 
 
6.2.1.    Дослідження світлодіодів для ФДТ з використанням Гіперфлаву 
Реалізація методу фотодинамічної терапії з використанням вітчизняного 
фотосенсибілізатора Гіперфлав потребує створення джерела випромінювання, 
що має випромінювати в смузі максимуму поглинання фотосенсибілізатора. 
Крім того, необхідною вимогою є забезпечення рівня опромінюваності 
операційної зони на поверхні біотканини достатнього для фотодинамічного 
ефекту, що становить не менш, ніж 40 мВт/см2 при середній тривалості 
лікувальної процедури 20 хвилин [12]. Остання вимога при реалізації джерела 
випромінювання на світлодіодах призводить до необхідності використання 
значної їх кількості, що крім ускладнення конструкції джерела випромінювання  
висуває серйозні вимоги до електричної схеми керування матрицею 
світлодіодів з необхідністю одночасного запобігання суттєвому перегріванню 
кристалів СВД через значне тепловиділення в випромінювачі [221]. 
Світлодіодами, що за своїми спектральними та енергетичними 
характеристиками найбільше підходять до реалізації методу ФДТ з 
використанням фотосенсибілізатора Гіперфлав , є світлодіоди в стандартному 
5-мм корпусі типів 510MY8C (Hebei Ltd., Китай) та C503B-AAN-CY0B0251-015 
(Cree, Inc., США). Характеристики зазначених світлодіодів наведені в табл. 6.2. 
 
Таблиця 6.2 




Довжина хвилі максимуму випромінювання, max , нм 588 – 594  587 – 593  
Спектральна напівширина, 50. , нм 20 15 – 20  
Напівширина діаграми спрямованості, 21 , градусів 10 – 13  12 – 15 
Сила світла, при струмі живлення 20 мА, vI , мкд 6000 – 12000  12000 – 32900  
Струм живлення, i , мА 5 – 30  5 – 30  
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Створення матричного світлодіодного випромінювача висуває необхідність 
розбиття суцільного масиву СВД на окремі кластери з індивідуальним 
управлінням інтенсивністю їх випромінювання. З урахуванням переваг такого 
підходу поле випромінювання джерела випромінювання для ФДТ було 









Рис. 6.4. Кластер світлодіодів джерела випромінювання для ФДТ 
 
Для оцінювання можливості використання світлодіодів зазаначених вище 
типів були досліджені їх оптичні характеристики як для одиничних СВД, так і 
для кластерів (рис. 6.5). 
 
Рис. 6.5. Виміряна освітленість операційної площини для відстані 300 мм  
від СВД (1 – 510MY8C; 2 – C503B-AAN-CY0B0251-015) багатоелементного  
джерела випромінювання: 
а –  від кластерів світлодіодів (48 СВД); б – від одиничних світлодіодів. 
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6.2.2.    Матричне джерело випромінювання PhotoLED 
Для дослідного зразка клінічної системи лікування онкологічних 
захворювань за методом ФДТ було розроблене багатоелементне джерело 
випромінювання PhotoLED. Випромінювачі розташовані на несній поверхні у 
формі сферичного сегменту і включає 32 уніфікованих кластери квадратної 
форми, з яких 24 кластери мають 48 СВД кожний, а 8 крайових кластерів з 
неповною розпайкою світлодіодів мають 36 СВД кожний. Зазначені кластери 
формують три випромінювальні зони: центральну кругову, середню та 
периферійну кільцеві. Загальна кількість світлодіодів багатоелементного 
джерела випромінювання PhotoLED становить N = 1440 штук (табл. 6.3).  
 
Таблиця 6.3 










Кількість кластерів в кожній зоні 4 12 8 + 8* 
Кількість світлодіодів в кожній зоні, Nі, шт. 192 576 672 
Зовнішній діаметр випромінювальної зони, Di, мм 160 240 340 
* - крайові кластери з неповною кількістю світловипромінюючих діодів 
 
Забезпечення необхідної для реалізації методу ФДТ щільності потоку в 
операційній зоні на поверхні біотканини вирішується використанням в якості 
оптичного дистального інструменту дзеркального усіченого конусу, що 
обернений своїм більшим діаметром до світлодіодної матриці [214, 222]. 
Конструктивні елементи дзеркального конусу (кут конусності, довжина, 
діаметри його більшої та меншої основ) розраховуються за умови забезпечення 
проходження через конус випромінювання периферійних світлодіодів при 
відсутності зворотного розсіяння (рис. 6.6) [221]. Для забезпечення можливості 
роботи з випромінюванням СВД, розміщених в усіх трьох випромінювальних 
зонах, запропоновано технічне рішення ОДІ у вигляді трьох співосних 







Рис. 6.6. Блок-схема матричного світлодіодного випромінювача для ФДТ [221]: 
1 – пульт керування;  2 – електронний блок керування багатоелементним 
джерелом випромінювання;  3 – матричний світлодіодний випромінювач;         
4 – світловипромінюючий діод; 5 – дзеркальний конус; 6 – операційна зона на 


















Кожен з дзеркальних конусів характеризується коефіцієнтом підсилення 
MK  (табл. 6.4), що чисельно визначається за формулою: 
 
 2i1-iM DDK  , 
 
де 1-iD  та iD  – відповідно вхідний та вихідний діаметри кожного i -го конусу, 
причому для першого конусу вхідний діаметр співпадає з діаметром першої 
операційної зони 0D  на відстані 300 мм від матричного джерела 
випромінювання, а вихідні діаметри конусів співпадають з діаметром другої 
операційної зони на поверхні біотканини. 
Таблиця 6.4 
Коефіцієнти підсилення MK оптичного дистального інструменту 
Характеристики  
оптичного дистального інструменту 
ОДІ на базі дзеркальних конусів 
1 1 + 2 1 + 2 + 3 
Вхідний діаметр ОДІ, 0D , мм 68 68 68 
Вихідний діаметр ОДІ, iD , мм 47.8 37.2 28 
Коефіцієнт підсилення MK  2.02 3.34 5.90 
 
Важливим параметром для розрахунку ефективності застосування кожного 
з варіантів реалізації оптичного дистального інструменту є значення щільності 
потоку випромінювання від кожної з трьох випромінювальних зон 
багатоелементного джерела випромінювання як в першій операційній площині 
діаметром 0D , так і в другій випромінювальній площині діаметром iD . 
 
6.3.3. Оцінювання ефективності інженерних рішень багатоелементного 
джерела випромінювання для ФДТ  
Для оцінювання ефективності конкуруючих схемних рішень джерела 
випромінювання PhotoLED  розрахунки щільності потоку випромінювання в 
операційних площинах (Рис. 6.7, Рис. 6.8) виконувались для різних варіантів 
технічних реалізацій, а саме:  
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– для трьох радіусів кривини R сферичного сегмента (250мм, 300 мм, 350 
мм), на якому розташовуються світлодіоди типу 510MY8C з інтенсивністю 
світла 6000 мкд; 
– для трьох варіантів виконання ОДІ (для одного, двох або трьох послідовно 
з’єднаних порожнистих дзеркальних зрізаних конусів); 
– для трьох кутів конусності ОДІ  2  (8º, 10º, 12º). 
 
Рис. 6.7. Розрахункові значення опромінюваності першої операційної площини: 
1 – від центральної випромінювальної зони; 2 – від центральної та середньої 
випромінювальної зони; 3 – від усіх трьох випромінювальних зон. 
 
Рис. 6.8. Розрахункові значення опромінюваності другої операційної площини: 
а – в залежності від радіуса кривини R сферичного сегмента при 2=10; 
б – в залежності від кута конусності 2 при R=300 мм; 
1 – для ОДІ з одного конусу (три випромінювальні зони);  
2 – для ОДІ, складеного з двох конусів (дві випромінювальні зони);  
3 – для ОДІ, складеного з трьох конусів (центральна випромінювальна зона). 
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Аналіз наведених залежностей дозволяє зробити декілька висновків: 
– опромінюваність першої операційної зони прямо пропорційна кількості 
світлодіодів випромінювальних зон, задіяних для лікувальної процедури, 
та зворотно пропорційна радіусу кривини R  сферичного сегмента; 
– опромінюваність першої операційної зони при використанні світлодіодів 
типу 510MY8C (6000 мкд) є недостатньою для отримання лікувального 
ефекту при процедурі ФДТ тривалістю менш, ніж 30 хв.; 
– опромінюваність другої операційної площини має найбільші значення для 
випадку виконання ОДІ з двох з’єднаних між собою конусів та 
використання для лікувальної процедури кластерів світлодіодів 
центральної та кільцевої випромінювальних зон; 
– опромінюваність другої операційної площини при задіянні в процедурі 
ФДТ двох (центральної та кільцевої) або всіх трьох випромінювальних зон 
є цілком достатньою для отримання лікувального ефекту для усіх значень 
кривини сферичного сегменту R  та куту конусності 2  дзеркального 
конусу;  
– опромінюваність другої операційної площини при задіянні в процедурі 
ФДТ кластерів лише центральної випромінювальної зони для отримання 
лікувального ефекту потребує або збільшення тривалості процедури до   
30-35 хвилин, або заміни світлодіодів 510MY8C (6000 мкд) на більш 
потужні C503B-AAN-CY0B0251-015 (не менше 12000 мкд). 
Розгляд залежностей розрахункових значень щільності потоку 
випромінювання в другій операційній площині (рис. 6.8) для різних варіантів 
технічної реалізації багатоелементного джерела випромінювання та поєднаного 
з ним оптичного дистального інструменту робить актуальним застосування для 
їх оцінки та порівняння безрозмірних схемо-технічних критеріїв ефективності. 
З раніше запропонованих коефіцієнтів ефективності інженерних рішень (п. 4.3) 
найбільш придатним для цього бачаться: 
– коефіцієнт оптичної ефективності енергетичного каналу, приведений до 
вихідної поверхні оптичного дистального інструменту EFT ; 
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– коефіцієнт збільшення щільності потоку оптичного випромінювання на 
виході енергетичного каналу EFM . 
Для випадку багатоелементного джерела випромінювання з розбиттям 
його на окремі випромінювальні зони коефіцієнт оптичної ефективності 































1  ,                                         (6.1) 
 
де iN – кількість світлодіодів і-тої випромінювальної зони з n задіяних в 
процедурі ФДТ випромінювальних зон; 
EiP – перетворюючий оператор енергетичного каналу для випромінювання 
одиничного світлодіода і-тої випромінювальної зони. 
Модифікований коефіцієнт збільшення щільності потоку оптичного 
випромінювання на виході енергетичного каналу EFM   визначається у вигляді: 
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де 0S  та nDS – відповідно площі вхідного та дистального отворів порожнистого 
дзеркального зрізаного конусу, що використовується в якості оптичного 
дистального інструменту для збирання випромінювання від n задіяних в 
процедурі ФДТ випромінювальних зон; N  - загальна кількість світлодіодів 
багатоелементного джерела випромінювання в усіх випромінювальних зонах. 
Розрахункові значення коефіцієнту EFM   обраховувались для різних 
варіантів виконання оптичного дистального інструменту (кут конусності 2 ) та 
різних радіусів кривини R сферичного сегмента, на якому розташовуються 




 Рис. 6.9. Розрахункові значення модифікованого коефіцієнту збільшення  
щільності потоку випромінювання в другій операційній площині: 
а – в залежності від радіуса кривини сферичного сегмента R при 2 =10; 
б – в залежності від кута конусності 2 при R=300 мм;  
1 – для ОДІ з одного конусу (три випромінювальні зони);  
2 – для ОДІ, складеного з двох конусів (дві випромінювальні зони);  
3 – для ОДІ, складеного з трьох конусів (центральна випромінювальна зона). 
 
Наведені графіки наглядно демонструють переваги одночасного 
використання для лікувальної ФДТ процедури світлодіодів центральної та 
середньої випромінювальних зон незалежно від радіуса кривини сферичного 
сегмента та кута конусності ОДІ.  
Запропонований модифікований коефіцієнт збільшення щільності потоку 
випромінювання в другій операційній площині EFM   є корисним інструментом 
при оцінці та порівнянні конкуруючих схемних рішень багатоелементного 
джерела випромінювання та поєднаного з ним оптичного дистального 
інструменту, який надає можливість виконання швидких перерахунків при 
використанні різних типів світлодіодів з відмінними оптичними 
характеристиками, при довільній організації випромінювальних зон джерела 
випромінювання та зміні конструктивних параметрів ОДІ. 





















6.2.4. Однокластерні джерела випромінювання СВМ-90 та СВМ-150 
Для застосування в клінічних системах фотодинамічної терапії з 
використанням фотосенсибілізатора Гіперфлав актуальною є задача створення 
потужного малогабаритного світлодіодного випромінювача. В межах 
вирішення цієї задачі  було розроблено та виготовлено світлодіодне джерело 
випромінювання за конструктивною схемою SaddLED –  СВМ-90-1, що являє 
собою одиничний кластер світлодіодів, розміщений на несній поверхні у формі 
сферичного сегменту з радіусом кривини R=85 мм та зовнішнім діаметром 
СВДD =78 мм, на якій розміщені 90 світлодіодів типу С503B-AAN-CY0B0251-
015 (Cree, Inc., США) за гексогональною схемою [223] (рис. 6.10). 
 
 
Рис. 6.10. Джерело випромінювання SaddLED СВМ-90-1 
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Зазначені світлодіоди в залежності від групи виконання мають максимум 
випромінювальної здатності в діапазоні 584–596 нм з домінантною довжиною 
хвилі 591 нм, значну силу світла (16800–23500 мкд), достатньо вузькі 
спектральну характеристику (Δλ0.5=40–50 нм) та діаграму спрямованості          
(
152  ) [216]. 
Для локалізації морфологічно зміненої ділянки біотканини методом 
візуальної флуоресцентної діагностики з наступною її фотодинамічною 
терапією була створена модифікація СВМ-90-2 джерела випромінювання 
SaddLED шляхом встановлення на несній поверхні сферичного сегменту двох 
груп світлодіодів: 18 синіх світлодіодів типу C503B-BAS-CY0C0461-015 (Cree, 
Inc., США) в центрі кластера для діагностичної процедури і 72 світлодіоди типу 
С503B-AAN-CY0B0251-015 на периферії для фотодинамічної терапії [223]. 
Конструкція джерела випромінювання SaddLED СВМ-90 передбачає його 
безпосереднє спряження з волоконно-оптичним інструментом Photocone для 
фотодинамічної терапії (п. 5.7). Характерною особливістю джерела 
випромінювання SaddLED СВМ-90-2, спряженого з ВОІ  Photocone, є повне 
співпадання розмірів освітленої ділянки біотканини в операційній зоні для обох 
груп світлодіодів. 
Подальші розробки були спрямовані на створення більш потужного 
однокластерного джерела випромінювання СВМ-150 в тих самих габаритних 
розмірах що і у попереднього випромінювача. Рішення було знайдено за 
рахунок більш щільного розміщення 150 світлодіодів на несній поверхні у 
формі сферичного сегменту з радіусом кривини R=98.5 мм та зовнішнім 
діаметром СВДD =78 мм. В СВМ-150 світлодіоди типу С503B-AAN-CY0B0251 
(126 шт.) розміщуються за гексогональною схемою в центральній частині 
сегменту, а 24 СВД типу C503B-BAS-CY0C0461 на периферії несної поверхні. 
Електронна схема управління випромінюванням світлодіодів компактно 
розміщена ззаду несної поверхні і з’єднана з пультом керування 
багатоканальним кабелем. Пульт керування дозволяє обирати та встановлювати 
режими роботи СВД (потужність та тривалість). 
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6.3. Волоконно-оптичні транспортуючі системи для спектроскопії 
 
Згідно структурної схеми узагальненої НВОС для МІКМ, волоконно-
оптичні транспортуючі системи  виконують  функцію перенесення 
випромінювання, по-перше, від блоку джерел випромінювання до біотканини, 
по-друге, від біотканини до модулю аналізу інформаційного сигналу. 
Для застосування в системах флуоресцентної діагностики та спектроскопії 
пружного розсіяння запропонована багатоволоконна двоканальна ВОТС, 
призначена для транспортування випромінювання від багатоканальних джерел 
випромінювання на світлодіодах MultipLED та SpectraLED до біотканини, що 
досліджується, та інформаційного оптичного сигналу від біотканини на вхід 
волоконно-оптичного спектрометра, що виступає в ролі МАІС. Запропонована 
ВОТС побудована за пакетною схемою розташування з багатоволоконним 
опромінюючим та одноволоконним приймальним каналами та гексогональною 
укладкою (схемне рішення Ва, табл. 2.4). Кількість волокон N  опромінюючого 
каналу ВОТС визначається кількістю каналів джерел випромінювання 
MultipLED та SpectraLED, 6 або 12 відповідно (рис. 6.11). Габаритні розміри 
ВОТС (максимальний діаметр та довжина її дистальної частини: 1D 2.8 мм та 
1L 1.5 м) визначаються розмірами інструментального каналу серійних 
ендоскопів, а загальна довжина ВОТС 5L м – необхідністю розміщення 
джерела випромінювання та волоконно-оптичного спектрометра поза 
операційною зоною (не менш, ніж 3 м). Зважаючи на можливий контакт з 
біотканинами, зовнішня оболонка дистальної частини ВОТС виготовлена з 
матеріалу, що відповідає вимогам біосумісності та можливості 
післяопераційної дезінфекції засобами, прийнятими для обробки ендоскопів.  
Волокна опромінюючого та волокно приймального каналу, відповідно 
пластикові та кварцове, мають числову апертуру feNA 22.0fr NA . Вибір 
матеріалу кварц/кварц для волокна приймального каналу обумовлений 
необхідність виключення впливу завадової власної флуоресценції оболонки 








Рис. 6.11. Багатоволоконна волоконно-оптична транспортуюча система: 
а – конструкція ВОТС для багатоканальних джерел випромінювання 
 MultipLED та SpectraLED; 











Діаметр серцевини волокна приймального каналу ВОТС складає 
6002 fr R мкм, тоді як діаметри серцевини пластикових волокон каналу 
опромінювання для багатоканальних джерел випромінювання MultipLED та 
SpectraLED складають 4002 fe R мкм або 1802 fe R мкм, відповідно. 
Сучасні розробки HPCS-волокон з високою числовою апертурою  
35.0fe NA  і, навіть, 5.0fe NA  досягають ефективності введення оптичного 
випромінювання світлодіодів в волокна каналу опромінювання 10–20%, що 
дозволить суттєво підвищити щільність потоку випромінювання на поверхні 
біотканини [224–226]. 
Поява на ринку полімерних волоконних світловодів з числовою апертурою 
5.0fe NA  та співвідношенням діаметрів серцевини та оболонки 1:1.1 [227] 
дозволяє оптимізувати схему ВОТС і досягти підвищення щільності потоку 
випромінювання збудження флуоресценції біотканини в 2–3 рази за рахунок 
застосування в кожному з каналів багатоканального джерела випромінювання 
MultipLED трьох світловодів діаметром 1802 fe R мкм. На дистальному кінці 
ВОТС випромінюючі волокна  в межах діаметру 1D  можуть розташовуватися 
довільним чином при збереженні центрального розташування приймального 
волокна типу кварц/кварц діаметром 6002 fr R мкм або навіть 4002 fr R мкм. 
 
6.4. Волоконно-оптичний спектрометр для флуоресцентної діагностики 
та спектроскопії пружного розсіяння 
 
6.4.1. Волоконно-оптичний спектрометр БИОСКОП 
В незображуючих волоконно-оптичних системах, що застосовуються для 
in vivo флуоресцентної діагностики та спектроскопії пружного розсіяння, в 
якості модуля аналізу інформаційного сигналу для реєстрації в режимі 
реального часу спектральних характеристик біооб’єктів використовуються 
волоконно-оптичні спектрометри, керування роботою яких здійснюється 
програмно від персонального комп’ютера [12, 73, 211].  
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Для застосування в клінічній практиці в складі систем спектрометричних 
in vivo досліджень стану біооб’єктів були виготовлені дослідні зразки 
волоконно-оптичного спектрометру БИОСКОП. Cпектрометр БИОСКОП     
(рис. 6.12)  є оптико-електронним приладом аналізу інформаційного сигналу з 
волоконно-оптичним входом, спектрометричною оптичною системою, 
багатоелементним лінійним приймачем випромінювання, електронною 






Рис. 6.12. Дослідні зразки волоконно-оптичного спектрометра: 
а – БИОСКОП; б – БИОСКОП СВОД-2 
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Оптична схема спектрометра БИОСКОП побудована за модифікованою 
схемою Черні-Тернера з дзеркальним коліматором та дифракційною граткою  
600 мм-1 типу 3-4675 (Optometrics Corp., США) розміром 12.7х12.7х6 мм [228]. 
В якості приймача випромінювання використовується ПЗЗ-лінійка Sony 
ILX511В (або ILX554В). Перед використанням спектрометр калібрується за 
еталонним випромінювачем з лінійчатим спектром, а калібрувальні коефіцієнти 
фіксуються програмним забезпеченням. Характеристики двох модифікацій 
спектрометра БИОСКОП наведені в табл. 6.5. 
Таблиця 6.5 






2001–2007 рр.  2008–2014 рр.  
Тип ПЗЗ-приймача випромінювання ILX511В  ILX554В  
Кількість елементів ПЗЗ-лінійки 2048 
Спектральний діапазон роботи, нм 300–800  
Спектральна розподільна здатність, нм 20 
Час інтегрування сигналу, с 10–400  
Динамічний діапазон, дБ 10–50  
Габаритні розміри, мм 260 х 130 х 55  180 х 100 х 55  
Маса, кг 0.620 0.375 
Живлення (сталий струм), В 5 (через адаптер)  5 (від ПК) 
Тип зв’язку з комп’ютером СОМ-порт USB-порт 
Програмне забезпечення  БИОСОФТ БИОСОФТ, v. 1.2 
 
Зазначений модуль, зважаючи на його функціональне призначення, у 
значній мірі визначає складність та конфігурацію всієї системи. Досягнутий 
прогрес в елементній базі електроніки дозволив не тільки спростити 
конструкцію блоку електронної обробки спектрометричного сигналу, але й 
суттєво зменшити габарити та масу волоконно-оптичного спектрометра 
БИОСКОП СВОД-2 в порівнянні з його початковою модифікацією. 
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6.4.2. Програмне забезпечення спектрометричних досліджень 
Для ефективного функціонування волоконно-оптичного спектрометра 
БИОСКОП при виконанні спектрометричних досліджень необхідним є 
забезпечення наступних макрофункцій [228]: 
– реєстрація спектрограм в режимі реального часу (серіями, в одному вікні 
до 10 спектрограм); 
– оперативне керування режимами роботи спектрометра (час інтегрування 
сигналу, динамічне згладжування за пікселями та спектрами, підсилення); 
– робота в інших режимах спектрометричних досліджень (реєстрація 
спектрів пропускання, поглинання, відбиття, випромінювання); 
– формування баз даних спектрометричних досліджень з можливістю 
діалогового спілкування з ними (відкриття, пошук, сортування, внесення 
змін та доповнень, індикація та збереження інформації); 
– допоміжні функції: 
– режим світлової та звукової індикації без реєстрації спектрограм; 
– виконання розрахунків певних математичних співвідношень за 
отриманими спектрограмами; 
– друк графічної та текстової інформації з бази даних спектрометричних 
досліджень. 
Для забезпечення вище названих макрофункцій при безпосередній участі 
автора було розроблено та відпрацьовано оригінальне програмне забезпечення 
спектрометричних досліджень БИОСОФТ [228]. 
Програмне забезпечення БИОСОФТ призначене для калібрування 
волоконно-оптичного спектрометра БИОСКОП (рис. 6.13), керування  його 
роботою з можливістю оперативної зміни режимів роботи, реєстрації спектрів, 
отриманих від досліджуваних біотканин в режимі реального часу (рис. 6.14), та 
формування баз даних спектрометричних досліджень. Програмне забезпечення 
реалізує концепцію “user friendly”, включає зручні засоби керування роботою 
спектрометра (меню та лінійку інструментів), можливість діалогового 
спілкування з базами даних та адаптоване для клінічного застосування. 
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Рис. 6.13. Калібрування волоконно-оптичного спектрометра БИОСКОП [228] 
 
Рис. 6.14.  Вид головного вікна програмного забезпечення БИОСОФТ. 
Спектрограми клінічного дослідження  
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Програмне забезпечення БИОСОФТ в режимі реєстрації може працювати 
виключно з “прошитим” в ньому конкретним спектрометром БИОСКОП. Без 
підключення спектрометру можливою є лише робота з базами даних, 
накопичених на жорсткому диску персонального комп’ютера в процесі 
проведення клінічних спектрометричних досліджень. 
 Для забезпечення ефективної роботи програмного забезпечення 
БИОСОФТ персональний комп’ютер повинен мати конфігурацію не гірше 
наведеного нижче мінімального варіанту, представленого в табл. 6.6. 
 
Таблиця 6.6 
Вимоги до конфігурації персонального комп’ютера для роботи з ПЗ БИОСОФТ 
Конфігурація ПК Мінімальний варіант 
Процесор .................................................................. Celeron, 500 МГц 
О’єм оперативної пам’яті ....................................... 128 МБайт 
Жорсткий диск (вільне місце) ................................ 2 ГБайт 
Відеокарта ................................................................ 32 МБайт 
Монітор .................................................................... 15 дюймів 
Операційна система ................................................ Win98/Me/2000/XP 
Програмне забезпечення (будь яке з наведених).. Excel, Quattro Pro, MathCAD 
 
Програмне забезпечення БИОСОФТ при роботі зі спектрометром 
БИОСКОП в режимі без виведення результатів спектрометричних досліджень 
на екран комп’ютера дозволяє здійснювати оперативне обчислення критеріїв 
клінічної діагностики за введеними в меню “Установки спектрометра” 
формулами (наприклад, 4.1 або 4.3, 4.4) та сповіщати лікаря в режимі 
“реального часу” звуковим або світловим сигналом про відповідність 
чисельних значень зазначених діагностичних критеріїв патологічним 
новоутворенням, що є особливо важливим при проведенні лапароскопічних та 




6.5. Досягнуті рівні створення базових функціональних модулів НВОС 
 
У відповідності з графовою моделлю процес створення незображуючих 
волоконно-оптичних систем для МІКМ за ступенем наближення до кінцевої 
мети може бути розбитий на п’ять рівнів: від пошукового до промислового. 
Застосування запропонованого підходу дозволило досягти певних рівнів в 
створенні базових функціональних модулів для НВОС різного клінічного 
застосування (рис. 6.15). 
 
Рис. 6.15. Діаграма рівнів створення базових модулів НВОС  
 
Базуючись на досягнутих рівнях створення функціональних модулів, 
цілком логічним вважається наступний крок, а саме синтез на їх основі 

















  Пошуковий 
  Терапія 
  Хірургія 
 231 
Висновки до розділу 6 
 
1. Розроблено, виготовлено та досліджено багатоканальне джерело 
випромінювання на світлодіодах MultipLED СВМ-470-6 для флуоресцентної 
діагностики онкологічних новоутворень шлунково-кишкового тракта, спряжене 
з багатоканальною волоконно-оптичною транспортуючою системою клінічного 
застосування ВОСМ-6х400/1х600-5. 
2. Розроблено багатоканальне джерело випромінювання на світлодіодах 
(SpectraLED) та багатоелементне джерело випромінювання на світлодіодах 
(SaddLED типу СВМ-13) для флуоресцентної діагностики та спектроскопії 
пружного розсіяння для застосування в клінічній діагностиці диспластичних 
змін епітелію жіночих репродуктивних органів. 
3. Розроблено дослідний зразок багатоелементного матричного джерела 
випромінювання PhotoLED;  розроблено, виготовлено та досліджено  в 
лабораторних умовах дослідні зразки однокластерних джерел випромінювання 
SaddLED типів СВМ-90 та СВМ-150 для фотодинамічної терапії з 
використанням вітчизняного фотосенсибілізатора Гіперфлав та оптичним 
дистальним інструментом у вигляді дзеркального порожнистого конусу. 
4. Розроблено, виготовлено та досліджено в лабораторних та клінічних 
умовах дві модифікації дослідного зразка волоконно-оптичного спектрометра 
БИОСКОП для застосування в якості модуля аналізу інформаційного сигнала 
для флуоресцентної діагностики та спектроскопії пружного розсіяння. 
Відпрацьовано програмне забезпечення спектрометричних досліджень з 
формуваннями баз даних БИОСОФТ для волоконно-оптичного спектрометра 
БИОСКОП. 
 
Основні результати шостого розділу опубліковані  в наступних працях: 




РОЗДІЛ  7 
СТВОРЕННЯ  НЕЗОБРАЖУЮЧИХ ВОЛОКОННО-ОПТИЧНИХ СИСТЕМ  
ДЛЯ МІКМ 
 
Синтез незображуючих волоконно-оптичних систем на базі досягнутих 
рівнів розробки їх функціональних модулів може розглядатися в якості 
завершального етапу створення систем, призначених для застосування в 
мінімально інвазивній клінічній медицині. У загальному випадку, етап синтезу 
відповідає технічному та промисловому рівням побудови НВОС (рис. 2.1). При 
цьому, вважається за доцільне концентрація зусиль, в першу чергу, на синтезі 
клінічних систем мінімально інвазивної діагностики диспластичних змін та 
онкологічних новоутворень зовнішніх та порожнистих органів людини. 
Зазначені діагностичні системи призначені для реалізації методів авто- або 
індукованої фотосенсибілізатором флуоресцентної діагностики. Також 
перспективним виглядає синтез систем МІКМ, призначених для 
фотодинамічної терапії. Наявність зареєстрованого фотосенсибілізатора 
Гіперфлав, що розроблений та промислово випускається ПАТ НВЦ 
“Борщагівський ХФЗ”, дозволяє спрямувати зусилля з синтезу НВОС саме в 
напрямку застосування цього фотосенсибілізатора для флуоресцентної 
діагностики та фотодинамічної терапії. 
 
7.1. Системи флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань 
шлунково-кишкового тракту 
 
Роботи по створенню системи флуоресцентної діагностики онкологічних 
захворювань (СФДОЗ) шлунково-кишкового тракту, призначеної для 
клінічного застосування, велися на протязі більш ніж 15 років (табл. 7.1) [229]. 
На початковому етапі технічної реалізації синтез СФДОЗ здійснювався на базі 
існуючих  технічних  рішень  базових  модулів, а саме: гелій-кадмієвого лазера 
ЛГН-405К (Львів, Україна) та монохроматора “Спектр-1” (Російська Федерація)   
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Таблиця 7.1 
Системи флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань 
Характеристики, 
апаратура  
Варіанти технічної реалізації  
Період реалізації  1996–1998 рр. 
1998– 
2000 рр. 










- - - - 
МЕДЖ-19-2 (19В) 





He-Cd лазер ЛГН-405К 
(Україна) 
Багатоканальне джерело випромінювання на 
світлодіодах MultipLED (Україна)  
Енергоживлення  
Високовольтний блок  
(до 2 кВ)  
Мережевий адаптер (5В)  від ПК (5В) 
 
Габарити та маса  
Лазер:  
700 х 120 х 120 мм; 3 кг 
Блок живлення:  
350 х 250 х 120 мм; 5 кг  












Волоконно-оптичний спектрометр  
S2000 








Габарити та маса 400 х 300 х 
200 мм     
6 кг  
150 х 120 х 40 мм  
 
0.4 кг  
260 х 130 х 55 мм 
 
0.6 кг  
180 х 100 х 55 мм  
 






конвертер   
в ISA-слоті  








адаптоване для лікаря-практика  
Час реєстрації 
спектра 
3-5 секунд  
реальний маcштаб 
 часу  





по одному спектру  серіями до 10 спектрів  
Наявність баз 
даних 
немає  немає  є, з коментарями лікаря  
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з механічною розгорткою спектру і програмним забезпеченням «Спектр» – 
модифікація системи СФДЛ (рис. 7.1). 
Подальші варіанти технічної реалізації СФДОЗ були спрямовані на 
вирішення технічних та організаційних питань з метою просування системи на 
шляху до її клінічного застосування в Україні, а саме: 
– необхідності реєстрації спектрів флуоресценції в режимі реального часу, 
відсутність чого в СФДЛ призводила до знижування результативності 
діагностики за рахунок перистальтичних рухів досліджуваної біотканини в 
проміжок часу реєстрації спектру (3–5 с); 
– небажаності розміщення високовольтного джерела живлення лазеру 
безпосередньо в діагностичному кабінеті; 
– вирішення проблеми створення джерела збудження флуоресценції через 
припинення заводом-виробником («Полярон», м. Львів) серійного випуску 
гелій-кадмієвих лазерів.  
Перше обмеження було подолано використанням в якості МАІС 
волоконно-оптичного спектрометра S2000 (Ocean Optics, Inc., США) з 
додатковим конвертером, розміщуваним в ISA-слоті персонального 
комп’ютера, – модифікація системи СФДЛ-О (рис. 7.2).  
Для подолання двох останніх обмежень було створено багатоканальне 
джерело випромінювання на світлодіодах MultipLED зі спряженою з ним 
волоконно-оптичною транспортуючою системою ВОСМ-6х400/1х600-5 
(модифікація СФД.М6-О, рис. 7.3). 
Паралельно велися роботи по створенню першого вітчизняного волоконно-
оптичного спектрометра БИОСКОП з програмним забезпеченням БИОСОФТ. 
Спектрометр БИОСКОП є автономним (без конвертера) з підключенням до ПК 
через стандартний СОМ-порт. Живлення джерела випромінювання MultipLED 
та спектрометра БИОСКОП здійснювалось від мережі змінного струму через 
адаптери 5 В та 9 В, відповідно (модифікація СФД.М6-1С.1, рис. 7.4). 
Відпрацьовування програмного забезпечення БИОСОФТ здійснювалось в 























Рис. 7.4. Система флуоресцентної діагностики СФД.М6-1С.1 (2006 – 2007 рр.) 
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Використання нової елементної бази електроніки дозволило створити 
модифікацію спектрометра БИОСКОП – СВОД-2, вдвічі меншу за об’ємом від 
попередника. Крім того, необхідність виконання вимог забезпечення 
електробезпеки та електромагнітної сумісності для виробів медичної техніки 
призвела до необхідності створення спеціального медичного джерела живлення 
(МЕДЖ-19-2). Після чого система флуоресцентної діагностики онкологічних 




Рис. 7.5. Система флуоресцентної діагностики СФД.М6-1С.2 (2008–2014 рр.) 
 
Запропонована система флуоресцентної діагностики СФД.М6-1С.2 за 
своїми технічними характеристиками не поступається кращим закордонним 
зразкам аналогічного призначення (табл. 7.2). 
Слід зазначити, що  функціональні модулі, створені та відпрацьовані в 
процесі побудови СФДОЗ клінічного застосування, мають універсальні 
властивості, а також є відкритими для модифікування за рахунок використання 
новітньої елементної бази як оптичних, так і електронних компонентів.  
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Таблиця 7.2 





































USB2000-FL AvaSpec2048F ЛЭСА-6 
спектральний діапазон 
реєстрації, нм 
350 - 800 360 – 1000 350 – 1100 300 - 800 
роздільна здатність, нм 30 (10) 20 (10) 20 (8) 10 
волоконний вхід, мкм Ø 600 Ø 400 Ø 400 Ø 200 













6 світлодіодів світлодіод світлодіод лазер 
довжини хвилі 
випромінювання, нм 
450–480 450–480 475 532 
вихідна потужність, мВт 6 x 1.0 1.0 0.66 0 – 12 
габарити випромінювача, мм 225х135х65 89х57х34.5 175х110х44 800x65x65 
габарити блока живлення, 
мм 
260х130х55 адаптер адаптер 250x250x100 
Волоконно-оптичні транс-








зовнішній діаметр, мм 2.8 6.35 6.35 < 2.8 
довжина, м 5.0 2.0 2.0 1.8 
кількість та діаметр  (мкм) 
волоконних світловодів  
збудження флуоресценції та 
реєстрації 
 
6 х 400 
1 х 600 
 
6 х 400 
1 х 400 
 
6 x 400 
1 x 400 
 
1 x 200 
10 x 200 
Фотосенсибілізатор (ФС) Гіперфлав Photofrin Photofrin Фотосенс 
максимум флуоресценції, нм 603-607 630 630 675 
час повного виведення  ФС, 
годин 
24 96-120 96-120 96-120 










Програмне забезпечення БИОСОФТ SpectraSuite AvaSoft-Full LESASpectra 
 
 239 
7.2. Системи флуоресцентної діагностики для гінекології  
 
Для ранньої діагностики морфологічних змін епітелію шийки матки, що 
можуть спровокувати виникнення раку шийки матки, була запропонована 
методика автофлуоресцентної діагностики (п. 4.2.2.). Для її апаратної реалізації 
на першому етапі досліджень використовувалась система СФДЛ-О з He-Cd 
лазером та волоконно-оптичним спектрометром S2000 (США) в якості приладу 
реєстрації спектрів автофлуоресценції досліджуваних біотканин. 
Наступним кроком на шляху створення клінічної системи флуоресцентної 
діагностики для гінекології був перехід на використання в якості джерела 
збудження флуоресценції напівпровідникового лазера замість гелій-кадмієвого. 
InGaN-лазер (Інститут фізики напівпровідників імені В.Є. Лашкарьова НАН 
України) за потужністю не поступається гелій-кадмієвому лазеру, але суттєво 
виграє в габаритах, масі та енергоспоживанні. Завдяки цьому, система 
флуоресцентної діагностики СФДГ-2 є компактною, що дозволяє розміщувати 
її в гінекологічних кабінетах поліклінік (рис. 7.6). 
 
Рис. 7.6. Система флуоресцентної діагностики для гінекології СФДГ-2 [187]: 
1 – InGaN-лазер; 2 – волоконно-оптичний інструмент ГІД-2; 
3 – волоконно-оптичний спектрометр S2000; 4 – ноутбук 
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Порівняльні характеристики обох варіантів технічної реалізації системи 
флуоресцентної діагностики для гінекології наведені в табл. 7.3 [187]. 
 
                                                                                                       Таблиця 7.3 
Системи флуоресцентної діагностики для гінекології 
Апаратура, 
характеристики 










Габарити та маса 
Лазер:  
700 х 120 х 120 мм;  3 кг  
Блок живлення: 
350 х 250 х 120 мм;  5 кг 
Лазер: 
 25 х 150 мм;  0.2 кг 
Блок живлення: 
100 х 50 х 50 мм;  0.5 кг 
Енергоживлення 
Високовольтний блок 
(до 2 кВ) 
Блок живлення  
(220В) 
Довжина хвилі випромінювання 442 нм 473 нм 







Модуль  аналізу 
інформаційного сигналу 
Волоконно-оптичний 
спектрометр S 2000  
(Ocean Optics, Inc., США) 
Волоконно-оптичний 
спектрометр S 2000 
(Ocean Optics, Inc., 
США) 
Габарити та маса 150 х 120 х 40 мм; 0.4 кг 150 х 120 х 40 мм; 0.4 кг 
Програмне забезпечення 
OOIBase  
(Ocean Optics, Inc., США) 
універсальне 
OOIBase 
(Ocean Optics, Inc., 
США) універсальне 
 
Подальший розвиток системи флуоресцентної діагностики для гінекології 
бачиться в двох напрямках, що доповнюють один одного, а саме: 
– використання в якості модуля аналізу інформаційного сигналу волоконно-
оптичного спектрометра БИОСКОП СВОД-2; 
– використання в якості джерела збудження флуоресценції світлодіодного 
джерела випромінювання SaddLED зі спряженим з ним волоконно-
оптичним інструментом ГІД-4. 
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7.3. Системи лікування онкологічних захворювань за методом 
фотодинамічної терапії 
 
Однією з головних переваг методу фотодинамічної терапії є потенційно 
висока його специфічність по відношенню до пухлинного новоутворення. Це 
досягається як за рахунок селективного накопичення фотосенсибілізатора в 
пухлині, так і за рахунок обмеження ділянки біотканини, що опромінюється. 
Також терапевтичний потенціал ФДТ може бути використаним більш повно за 
рахунок підвищення щільності потоку випромінювання в операційній зоні на 
поверхні біотканини. Накопичення фотосенсибілізатора в пухлинних 
новоутвореннях визначається його фармакокінетичними властивостями та 
морфологією біотканини і є специфічним параметром для кожного типу ФС. 
Для забезпечення необхідної для руйнації пухлинних уражень фотодинамічної 
дози (50–200 Дж/см2) системи лікування онкологічних захворювань за методом 
фотодинамічної терапії (СЛОЗ-ФДТ) мають забезпечувати достатній рівень 
щільності потоку випромінювання в межах операційної зони. 
 
7.3.1. Лабораторний макет СЛОЗ-ФДТ 
Відповідно до загальних принципів реалізації методу ФДТ з 
використанням фотосенсибілізатора Гіперфлав джерело випромінювання 
повинно здійснювати генерацію випромінювання в ефективній полосі 
поглинання фотосенсибілізатора, максимум якої  лежить в діапазоні 595 ± 3 нм, 
що не співпадає з довжинами хвиль випромінювання існуючих лазерів. Тому 
джерело випромінювання має використовувати безперервний режим 
опромінювання з рівномірною миттєвою інтенсивністю низького рівня, який 
може бути  реалізований з використанням матриць світлодіодів [221]. При 
цьому актуальною задачею також є розробка електронної схеми керування 
великими масивами світлодіодів, включаючи регулювання їх яскравості та 
можливість їх кластерного підключення для забезпечення необхідного рівня 
опромінюваності біотканини в операційній зоні.  
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Створення лабораторного макета було першим кроком на шляху технічної 
реалізації клінічної системи лікування онкологічних захворювань за методом 
фотодинамічної терапії і мало на меті вирішення трьох головних задач: 
– розробку конструкції багатоелементного джерела випромінювання для 
ФДТ з розташуванням великого масиву світлодіодів (не менше 100 шт.); 
– відпрацювання електричної схеми керування багатоелементним джерелом 
випромінювання та розробка пульту керування ним; 
– розробку оптичного дистального інструменту для підвищення 
опромінюваності операційної зони. 
Лабораторний макет СЛОЗ-ФДТ був змонтований на оптичній лаві з 
використанням стандартних рейтерів та кронштейнів. Конструктивне 
виконання базового елементу багатоелементного джерела випромінювання 
виконано на несній півсфері діаметром 220 мм. На ній були змонтовані 126 
світлодіодів 510MY8C, які об’єднані в п’ять конструктивних груп, 
розташованих в площинах, паралельних екваторіальній площині, з 
центральними кутами  80°, 70°, 60°, 50° та 40°, відповідно. Світлодіоди 
формують три випромінювальні зони: полюсна зона включає 54 СВД, 
центральна та крайова – по 36 СВД. Випромінювання світлодіодів формує в 
екваторіальній площині півсфери операційне поле діаметром біля 60 мм. 
Зважаючи на те, що ефективний кут діаграми спрямованості світлодіодів 
510MY8C становить 12°, ефективне операційне поле, в якому сконцентровано 
не менш, ніж 80% енергії світлодіодів, було зменшене до діаметра не більше 40 
мм. Для збільшення щільності потоку випромінювання в операційній площині в 
якості дистального інструмента використовувався зрізаний дзеркальний конус 
(рис. 7.7) [232]. 
Для живлення лабораторного макета СЛОЗ-ФДТ використовувався блок 
живлення медичний МЕДЖ-19-2 з вихідною напругою 19 В. Пульт керування 
дозволяє встановити час опромінювання та його інтенсивність. Інтенсивність 
задається робочим струмом світлодіодів та кількістю випромінювальних зон 









Рис. 7.7. Лабораторний макет СЛОЗ-ФДТ [232]: 
а, б – загальний вигляд; в – розташування світлодіодів  
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Рис. 7.8. Пульт керування з живленням від МЕДЖ-19-2 
 
Під час роботи на індикаторі пульта керування відображується час початку 
процедури, плановий час опромінювання та час, що залишився до кінця 
процедури. 
Створення лабораторного макету з використанням в якості джерела 
випромінювання багатоелементних матриць світловипромінюючих діодів 
510MY8C дозволило відпрацювати  головні технічні аспекти побудови 
дослідного зразка клінічної СЛОЗ-ФДТ, пов’язані, в першу чергу, з 
принциповою можливістю вирішення проблеми розташування та керування 
випромінюванням значної кількості СВД (1000-1500 штук). 
 
7.3.2. Розробка дослідного зразка СЛОЗ-ФДТ 
У відповідності до запропонованої принципової схеми реалізації процесу 
ФДТ з використанням фотосенсибілізатора Гіперфлав [213] було розроблено 
блок-схему дослідного зразка системи лікування онкологічних захворювань за 
методом фотодинамічної терапії (рис. 7.9). Блок-схема дає уявлення про 
загальну кількість конструктивних елементів дослідного зразка СЛОЗ-ФДТ та 
зв’язки між ними. Конструктивні елементи можуть бути організаційно 





Рис. 7.9. Блок-схема дослідного зразка СЛОЗ-ФДТ: 
І – оптичний блок; ІІ – блок керування; ІІІ – інформаційний блок. 
1 – багатоелементне джерело випромінювання на світлодіодах; 2 – оптичний 
дистальний інструмент; 3 – операційна зона; 4 – електронний блок; 5 – пульт 
керування; 6 – джерело живлення медичне; 7 – датчик фотодинамічної дози; 8 – 
персональний комп’ютер; 9 – спеціалізоване програмне забезпечення. 
 
Суттєве в порівнянні з лабораторним макетом збільшення кількості 
світлодіодів ставить достатньо жорсткі вимоги до оптичної схеми 
багатоелементного джерела випромінювання та оптичного дистального 
інструменту на базі порожнистого дзеркального зрізаного конусу, а саме: 
– радіус кривини несної поверхні багатоелементного джерела 
випромінювання у формі сферичного сегменту: 250–350 мм; 
– діаметр сферичного сегменту: не більше 400 мм; 
– конструктивні розміри конічного оптичного дистального інструменту 
визначаються із умови забезпечення проходження через нього 


















Для дослідного зразка СЛОЗ-ФДТ було розроблено багатоелементне 
джерело живлення PhotoLED з оптичним дистальним інструментом на базі 
порожнистого дзеркального конусу (п. 6.2.2.), що дозволило отримати 
розрахункові значення щільності потоку випромінювання в операційній 
площині, яка співпадає з вихідним діаметром дзеркального конусу, що 
задовольняють умовам здійснення процедури ФДТ з використанням 
фотосенсибілізатора Гіперфлав. 
Спрямованість створення дослідного зразка СЛОЗ-ФДТ на подальше 
клінічне застосування вимагає забезпечення живлення електричної схеми 
системи від джерела живлення, що задовольняє вимогам стандартів з 
електробезпеки та електромагнітної сумісності. Розроблений для системи 
флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань СФД.М6-1С.2 
медичний блок живлення МЕДЖ-19-2 був адаптований під вихідну напругу    
24 В. Пульт керування для дослідного зразка СЛОЗ-ФДТ не перетерпів змін у 
порівнянні з лабораторним макетом. 
В якості датчика фотодинамічної дози, що організаційно входить до 
інформаційного блоку дослідного зразку СЛОЗ-ФДТ, був запропонований 
автономний люксметр DT-1309 (виробник – CEM, Китай) з діапазонами 
вимірювань від 400 до 400000 люкс. Люксметр DT-1309  є малогабаритним 
приладом з виносним компактним фотодетектором. В якості датчика в 
люксметрі використовується фотодіод з фільтрами, що забезпечують 
спектральну чутливість, яка відповідає функції відносної спектральної світлової 
ефективності С.І.Е. (міжнародної комісії з освітленості). Завдяки наявності 
USB-інтерфейсу люксметр має можливість підключення до персонального 
комп’ютера з уставленим на ньому спеціалізованим програмним 
забезпеченням. 
Виробнику фотосенсибілізатора Гіперфлав ПАТ “НВЦ “Борщагівський 
ХФЗ” (Київ) була передана необхідна конструкторська документація для 
виготовлення дослідного зразка системи лікування онкологічних захворювань 
за методом ФДТ. 
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7.3.3. Оцінка технічного рівня клінічної СЛОЗ-ФДТ  
В якості найближчого за призначенням та технічному вирішенню аналога  
СЛОЗ-ФДТ було обране “Устройство светодиодное видеофлуоресцентное для 
проведения диагностики и фотодинамической терапии опухолей и участков 
метастазирования УФФ-630/675-01-БИОСПЕК” (виробник – ЗАО “БИОСПЕК”, 
Москва, Російська Федерація) [12]. Принципова різниця між СЛОЗ-ФДТ та 
УФФ-630/675-01-БИОСПЕК обумовлена типом фотосенсибілізатора, що 
використовується для фотодинамічної терапії, вибір якого визначає довжину 
хвилі випромінювання світлодіодів, яка має бути максимально близькою до 
максимуму поглинальної здатності фотосенсибілізатора. 
Порівняльний аналіз УФФ-630/675-01-БИОСПЕК та СЛОЗ-ФДТ показує, 
що за своїми розрахунковими вихідними характеристиками дослідний зразок 
СЛОЗ-ФДТ (варіант №1) – зі світлодіодами 510MY8C (Hebei Ltd., Китай) нової 
модифікації з інтенсивністю світла 10000 мкд за щільністю потоку 
випромінювання в операційній площині переважатиме аналог в 1.5 рази      
(табл. 7.4).  Заміна в дослідному зразку клінічної СЛОЗ-ФДТ світлодіодів 
510MY8C на СВД типу C503B-AAN-CY0B0251-015 (Cree, Inc., США) 
дозволить отримати в другій операційній площині щільність потоку 
випромінювання в 3.9 разів вищу за аналог навіть при підключенні світлодіодів 
лише центральної та середньої випромінювальних зон (варіант №2  СЛОЗ-
ФДТ). При цьому оптичний дистальний інструмент буде складатися з двох 
усічених дзеркальних конусів. Використання для процедури ФДТ чотирьох 
кластерів світлодіодів лише центральної випромінювальної зони (варіант №3 
СЛОЗ-ФДТ) дозволяє отримати в операційній площині на виході оптичного 
дистального інструменту, складеного з трьох дзеркальних конусів, щільність 
потоку випромінювання в 1.7 разів вищу за російський аналог. 
Останній конструкторський варіант реалізації дослідного зразка         
СЛОЗ-ФДТ з суттєво меншою, ніж в варіанті реалізації №1, кількісттю 
світлодіодів (192 шт. замість 1440 шт.) при співрозмірних значеннях щільності 





























Кількість світлодіодів, N , шт. 1000 126 1440 768 192 







Сила світла СВД, vI , мкд – 6000 10000 30000 30000 
Довжина хвилі випромінювання,  
 , нм 
630 або 
675 
588 588 590 590 
Півширина спектра 
випромінювання, 5.0 , нм 
30 20 20 15–20 15–20 
Діаграма спрямованості 
випромінювання СВД, 2 , град. 
– 20 18 24 24 
Ефективний кут випромінювання 
СВД, eff2 , град. 
– 12 12 12 12 
Розрахункові характеристики: 
Наявність оптичного дистального 
інструмента 
ні так так так так 
Діаметр плями випромінювання в 
першій операційній площині, 0D , мм 
100 40* 68* 68* 68* 
Діаметр плями випромінювання в 
другій операційній площині, iD , мм  
– 24** 47.8 ** 37.2** 28** 
Щільність потоку в першій 
операційній площині, 0E ,  мВт/см
2
 
40 8.1* 29.2* 46.7* 11.7* 
Щільність потоку в другій 
операційній площині, 0E , мВт/см
2
 







Гіперфлав Гіперфлав Гіперфлав 
Гіперфл
ав 
*   – відповідає ефективному куту випромінювання СВД 
** – з використанням порожнистого дзеркального конусу в якості ОДІ 
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для прийняття рішення щодо можливості побудови малогабаритного 
світлодіодного випромінювача медичного для ФДТ з однокластерним 
світлодіодним джерелом випромінювання. 
 
7.3.4. Світлодіодні випромінювачі медичні для ФДТ  
Світлодіодні випромінювачі медичні для ФДТ (моделі СВиФТ-90 та 
СВиФТ-150) призначені для відпрацювання в лабораторних та клінічних 
умовах оптико-електронної системи на базі однокластерного світлодіодного 
джерела випромінювання (відповідно, СВМ-90 та СВМ-150), спряженого з 
волоконно-оптичним інструментом Photocone, та електронного блоку 

















Рис. 7.10. Дослідний зразок світлодіодного випромінювача для ФДТ: 
1 – волоконно-оптичний інструмент Photocone;  2 – світлодіодне джерело 
випромінювання (СВМ-90-2 або СВМ-150) з електронним блоком;  3 – пульт 








Однокластерне багатоелементне світлодіодне джерело випромінювання 
SaddLED (СВМ-90 або СВМ-150) призначене для генерації випромінювання в 
спектральному діапазоні фотодинамічної терапії з використанням вітчизняного 
фотосенсибілізатора Гіперфлав та для генерації випромінювання в 
спектральному діапазоні візуальної флуоресцентної діагностики. Світлодіодне 
джерело випромінювання спряжене з волоконно-оптичним інструментом 
Photocone ВОІ-20х300, що призначений для транспортування випромінювання 
до операційної площини, яка співпадає з вихідним торцем ВОІ [233]. 
Пульт керування ПКФ-3 призначений для здійснення керування роботою 
багатоелементного джерела випромінювання, а саме: встановлення одного з 
чотирьох режимів живлення світлодіодів (режим 0 – 7.5 мА, режим 1 – 15 мА, 
режим 2 – 30 мА, режим 34 – 45 мА) та тривалості сеансу опромінювання: від 1 
до 99 хвилин). 
Сертифікований блок живлення медичний MES30A-1-1P1J (Meanwell, 
Тайвань) з вихідною напругою 9 В сталого струму призначений для здійснення 
живлення пульту керування  з забезпеченням електричної розв’язки від мережі 
змінного струму та відповідності вимогам щодо електробезпеки та 
електромагнітної сумісності. Блок живлення мережевим кабелем довжиною   
1.2 м підключається до мережі змінного струму 220 В, 50 Гц. 
На ПАТ НВЦ “Борщагівський ХФЗ” були виготовлені 4 дослідні зразки 
світлодіодного випромінювача медичного для ФДТ:  
– в 2013 р. два дослідні зразки моделі СВиФТ-90 двох модифікацій (з 
джерелом випромінювання СВМ-90-1 та СВМ-90-2, відповідно); 
– в 2015 р. два дослідні зразки моделі СВиФТ-150. 
За результатами лабораторних випробувань були визначені вихідні 
енергетичні характеристики дослідних зразків світлодіодного випромінювача 
медичного для ФДТ (таблиця 7.5). В режимі візуальної флуоресцентної 
діагностики вихідні характеристики СВиФТ-150 та СВиФТ-90 майже не 
відрізняються, що пояснюється незначним збільшенням кількості світлодіодів 
(24 замість 16) при їх периферійному розташуванні (замість центрального). 
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Таблиця 7.5 
Вихідні енергетичні характеристики СвиФТ-90 та СвиФТ-150 
 
Найменування вимірюваного параметра 
Значення параметра за 
результатами випробувань 
СВиФТ-90-2 СВиФТ-150 
Кількість світлодіодів С503B-AAN-CY0B0251-015 
для режиму фотодинамічної терапії 
72 126 
Кількість світлодіодів C503B-BAS-CY0C0461-015 
для режиму візуальної флуоресцентної діагностики 
18 24 
Виміряна освітленість в операційній зоні в режимі 
фотодинамічної терапії  для струму живлення 
світлодіодів (клк): 
- 7.5 мА: 
- 15 мА: 
- 30 мА: 















Виміряна освітленість в операційній зоні в режимі 
візуальної флуоресцентної діагностики для струму 
живлення світлодіодів (клк): 
- 7.5 мА: 
- 15 мА: 
- 30 мА: 















Розрахункова щільність потоку в операційній зоні в 
режимі фотодинамічної терапії  для струму 
живлення світлодіодів (мВт/см2): 
- 7.5 мА: 
- 15 мА: 
- 30 мА: 















Розрахункова щільність потоку в операційній зоні в 
режимі візуальної флуоресцентної діагностики для 
струму живлення світлодіодів (мВт/см2): 
- 7.5 мА: 
- 15 мА: 
- 30 мА: 
















В той же час для режиму фотодинамічної терапії коефіцієнт підвищення 
щільності потоку випромінювання в операційній площині СВиФТ-150 в 
порівнянні зі СВиФТ-90-2 становить 1.56, що пояснюється суттєвим 
збільшенням кількості світлодіодів при незмінних габаритах однокластерного 
світлодіодного джерела випромінювання. 
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7.4. Медичні аспекти застосування НВОС для МІКМ 
 
При плануванні застосування незображуючих волоконно-оптичних систем 
для потреб мінімально інвазивної клінічної медицини необхідно враховувати 
аспекти, обумовлені як специфікою діагностичних або лікувальних методів, 
стадією розробки або впровадження НВОС, так і організаційними 
особливостями використання в лікувальних закладах медичних виробів. 
Останні пов’язані з розміщенням та технічним обслуговуванням НВОС, а також 
необхідністю забезпечення біосумісності та санітарно-гігієнічної вимог.  
Суттєва різниця також має місце між методами та засобами застосування 
НВОС для дослідження біотканин in vitro (в лабораторних умовах) та in vivo (в 
умовах лікувальних закладів). В першу чергу, це є часові обмеження, 
обумовлені для in vitro дослідження граничними термінами на його проведення 
після отримання зразка біотканини (не більше 2-3 годин), а для in vivo 
досліджень – тривалістю рутинної клінічної процедури (ендоскопічної, 
кольпоскопічної) обстеження пацієнта. При використанні для флуоресцентної 
діагностики або фотодинамічної терапії фотосенсибілізаторів часовий інтервал 
проведення клінічного дослідження обмежується так званим діагностичним або 
лікувальним вікном – терміном ефективної цільової дії фотосенсибілізатора 
після його введення до організму пацієнта. 
Головним організаційним обмеженням використання НВОС в лікувальних 
закладах є вимога розміщення системи в клінічному приміщенні поза 
операційною зоною (не менш, ніж 2–3 м) для оптимізації роботи лікаря та 
забезпечення належного рівня стерильності. Організація операційної зони 
напряму впливає на вибір місця розміщення апаратної частини НВОС в 
спеціалізованому кабінеті або операційному приміщені, а також на загальну 
довжину волоконно-оптичної транспортуючої системи. Крім того, згідно вимог 
забезпечення електробезпеки неприпустимим є розміщення високовольтних 
джерел живлення в одному приміщенні з пацієнтом.  
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Застосування НВОС для дослідження органів шлунково-кишкового тракту 
накладає габаритні обмеження на діаметр волоконно-оптичного інструменту, 
що обумовлені розмірами (в першу чергу, діаметром) інструментальних каналів 
серійних ендоскопів. Крім того, для волоконно-оптичного інструменту, що при 
проведенні клінічної процедури або контактує з біотканиною, в тому числі 
онкологічно ураженою, або розміщується в безпосередній близькості від неї, 
важливим є вибір для його виготовлення матеріалів, що відповідають вимогам 
біосумісності та стійкості до санітарно-гігієнічної обробки засобами, 
прийнятими в лікувальних закладах для очищення та/або стерилізації 
ендоскопічного обладнання. 
Метою проведення клінічних досліджень було відпрацювання методик 
флуоресцентної діагностики диспластичних змін та пухлинних уражень 
верхнього та нижнього відділів шлунково-кишкового тракту з використанням 
фотосенсибілізатора Гіперфлав та методики автофлуоресцентної діагностики в 
гінекології для раннього визначення морфологічних змін епітелію шийки 
матки, а також визначення діагностичних критеріїв для диференціювання 
здорових та онкологічно уражених ділянок біотканин (рис. 7.11).  
В період 1996–2007 рр. при проведенні клінічних ендоскопічних 
досліджень шлунково-кишкового тракту в Національному інституту хірургії та 
трансплантології імені О.О. Шалімова НАМН України, Національному 
медичному університеті імені О.О. Богомольця, Українсько-німецькому 
гастроентерологічному центрі було досліджено 169 пацієнтів методом 
флуоресцентної діагностики з використанням фотосенсибілізатора Гіперфлав з 
використанням усіх варіантів технічної реалізації системи флуоресцентної 
діагностики онкологічних захворювань, зазначених в табл. 7.1. При цьому  
результативність діагностування з використанням СФДОЗ різних модифікацій 
оцінювалась загально прийнятим в діагностиці статистичним методом, а саме 
за показниками чутливості, специфічності та точності, які продемонстрували 
достатньо високу ефективність методу та апаратури ранньої флуоресцентної 






Рис. 7.11. Блок-схема лабораторних та клінічних досліджень НВОС для МІКМ 
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Крім того, в період 2012–2015 рр. при проведенні клінічних випробувань 
системи флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань СФД.М6-1С.2 
в Національному медичному університеті імені О.О. Богомольця та в 
Національному інституті хірургії та трансплантології імені О.О. Шалімова 
НАМН України було досліджено 85 пацієнтів (відповідно, 50 та 35 пацієнтів). 
В 2000 р. був набутий певний досвід інтраопераційної флуоресцентної 
діагностики (4 пацієнти) , який продемонстрував можливість її використання 
під час проведення абдомінальних лапароскопічних операцій для оцінювання 
ступені поширення метастазів в лімфатичні вузли [177, 178]. 
На протязі 1998–2005 рр. на кафедрі акушерства, гінекології і 
репродуктології КМАПО ім. П.Л. Шупика та в Київському міському 
онкологічному диспансері при проведенні кольпоскопічних обстежень було 
досліджено більш ніж 250 пацієнток методом автофлуоресцентної діагностики з 
використанням  систем СФДГ-1 та СФДГ-2, що дозволило діагностувати ранні 
стадії морфологічних змін епітелію шийки матки з метою призначення 
ефективного консервативного лікування [185, 186, 234]. 
 
7.5. Шляхи впровадження НВОС в клінічну практику 
 
У відповідності з запропонованою графовою моделлю процес створення 
НВОС для МІКМ від початкової ідеї до її матеріального втілення в зразках, що 
серійно випускаються, поділяється в залежності від рівнів розробки на п’ять 
блоків [130]. Заключний блок графової моделі (промисловий) включає три 
етапи: проектний, впроваджувальний та маркетинговий, що визначають 
напрямки робіт на шляху впровадження НВОС в клінічну практику. Зміст та 
послідовність виконання кожного з етапів, а також об’єм конструкторської 
документації, що їх супроводить, визначаються нормативними документами. 
Створення виробів, призначених для застосування в медичній практиці, 
має суттєві особливості в порівнянні з виробами суто технічної призначеності, 
що пов’язано з необхідністю виконання вимог безпеки для пацієнта та 
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медичного персоналу [235]. Зазначені особливості мають враховуватись 
розробником як на етапах розробляння та виготовлення дослідного зразка 
медичного виробу, так і на етапі ставлення його на виробництво [236]. 
Виготовлення дослідного зразка медичного виробу, чим закінчується 
проектний етап, є лише початковим кроком на шляху його ставлення на 
виробництво та наступного впровадження в клінічну практику (рис. 7.12). На 
цьому шляху найбільш складними, тривалими та такими, що потребують 
всебічного документального оформлення, стадіями є приймальні технічні 
випробування та клінічні випробування дослідного зразка медичного виробу.  
Прикладом просування медичного виробу (МВ) на шляху впровадження в 
клінічну практику може слугувати процес ставлення на виробництво системи 
флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань СФД.М6-1С.2. 
Розробником системи є НТУУ «Київський політехнічний інститут», а 
власником і виробником системи та фотосенсибілізатора Гіперфлав є ПАТ 
“Науково-виробничий центр “Борщагівський хіміко-фармацевтичний завод”.  
Дослідний зразок системи флуоресцентної діагностики онкологічних 
захворювань СФД.М6-1С.2 успішно пройшов в 2010-2011 рр. приймальні 
технічні випробування в Українському науково-технічному інституті 
випробувань та сертифікації електрообладнання, а в 2012-2015 рр. клінічні 
випробування в Національному медичному університеті ім. О.О. Богомольця та 
в Національному інституті хірургії та трансплантології ім. О.О. Шалімова 
НАМН України, був внесений до Державного реєстру медичної техніки та 
виробів медичного призначення та отримав дозвіл на використання в клінічній 
практиці в Україні [237] (см. Додаток Д). 
ПАТ НВЦ “Борщагівський ХФЗ” отримав дозвіл на виробництво 
установчої серії медичного виробу (4 екземпляри системи), після проведення 
кваліфікаційних випробувань якої передбачається налагодження серійного 
виробництво системи флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань 





Рис. 7.12. Блок-схема ставлення на виробництво медичних виробів 
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Згідно графової моделі створення НВОС для МІКМ паралельно з 
виконанням впроваджувального етапу необхідно здійснювати маркетингові 
заходи з просування медичного виробу на ринок. Ці заходи включають участь в 
спеціалізованих медичних конференціях [176, 183, 184] та виставках (см. 
Додаток Ж), а також обов’язковий захист інтелектуальної власності.  
Дослідний зразок системи флуоресцентної діагностики онкологічних 
захворювань СФД.М6-1С.2 був представлений на експозиціях в Київській 
торгово-промисловій палаті (березень 2008 р. [238]; грудень 2009 р.) та на 
міжнародній виставці Hannover Messe 2008 (рис. 7.13). 
 
     
                  
                а)                                                                 б) 
 
Рис. 7.13. Експонування дослідного зразка системи СФД.М6-1С.2: 
а – виставка Hannover Messe 2008 (21–25 квітня 2008 р.);  
б – експозиція  інвестиційних пропозицій Київської ТПП (грудень 2009 р.). 
 
Створення системи флуоресцентної діагностики онкологічних 
захворювань СФД.М6-1С.2 та її просування в клінічну практику є прикладом 
продуктивного співробітництва науковців та виробничників, технічних 
працівників з фармакологами та лікарями-клініцистами. 
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7.6. Напрямки подальших наукових досліджень та розробок НВОС для 
мінімально інвазивної клінічної медицини 
 
7.6.1. Подальші теоретичні та прикладні наукові задачі  
З урахуванням запропонованого підходу до побудови незображуючих 
волоконно-оптичних систем для мінімально інвазивної клінічної медицини 
подальші наукові дослідження та розробки можуть бути спрямованими в двох 
напрямках: 
– теоретичному, а саме при вирішенні наукових задач: 
– розширення області застосування запропонованої “трьохімпульсної” 
моделі розповсюдження оптичного випромінювання в біотканинах для 
випадку падіння під кутом потоку випромінювання на її поверхню; 
– розробки критеріїв диференційної діагностики диспластичних змін та 
пухлинних уражень для бімодальних методів діагностування; 
– дослідження лікувальної форми фотосенсибілізатора Гіперфлав з метою 
його застосування для фотодинамічної терапії; 
– розробки алгоритму програмного забезпечення планування процедури 
фотодинамічної терапії; 
– прикладному, що включатиме: 
– розробку дослідних зразків нових функціональних модулів НВОС; 
– розробку дослідних зразків систем для бімодальних методів 
діагностування та лікування найпоширеніших захворювань. 
Досягнуті рівні створення базових функціональних модулів НВОС та 
визначені перспективні напрямки їх подальшого розвитку (табл. 7.6) 
прокладають шляхи до синтезу новітніх незображуючих волоконно-оптичних 
систем різного клінічного призначення.  В прикладному аспекті зусилля мають 
бути спрямованими, в першу чергу, на проходження стадії технічних 
випробувань світлодіодним випромінювачем медичним для ФДТ (СВиФТ-90, 
СВиФТ-150) з наступними його клінічними випробуваннями з використанням 
лікарської форми фотосенсибілізатора Гіперфлав. 
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Таблиця 7.6 
Досягнуті стадії та напрямки подальших розробок НВОС для МІКМ 
 
                                  Стадія розробки 








Ставлення  на 
виробництво 
Система флуоресцентної діагностики 
онкологічних захворювань СФД.М6-1С.2 
    
Система лікування онкологічних 
захворювань за методом фотодинамічної 
терапії (СЛОЗ-ФДТ) 
    
Світлодіодний випромінювач медичний 




Світлодіодний випромінювач медичний 
для фотодинамічної терапії (СВиФТ-150) 
  
 
Система флуоресцентної діагностики в 
гінекології (СФДГ-2) 
    
Система мультиспектральної діагностики 










Перспективними з точки зору термінів реалізації вважається розробка 
дослідного зразка системи мультиспектральної діагностики в гінекології СМДГ 
та технічного проекту  діагностично-лікувального комплексу (ДЛК). 
 
7.6.2. Клінічна система мультиспектральної діагностики в гінекології 
Клінічна система мультиспектральної діагностики в гінекології (СМДГ) 
призначається для мінімально інвазивної діагностики на ранніх стадіях 
диспластичних змін та пухлинних уражень епітелію жіночих репродуктивних 
органів. В основі синтезу СМДГ лежить можливість реалізації в одному 
апаратному виконанні двох методів діагностики досліджуваних ділянок 
епітелію жіночих репродуктивних органів, а саме флуоресцентної діагностики 
та діагностики методами спектроскопії пружного розсіяння, які взаємно 
доповнюють один одного, що потенційно має збільшити результуючу 
ефективність раннього діагностування з метою призначення своєчасного 
консервативного лікування малоінвазивними методами. Система 
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мультиспектральної діагностики може бути синтезована в двох варіантах 
виконання: СМДГ-1 або СМДГ-2 (рис. 7.14). 
Метод флуоресцентної діагностики для варіанту виконання СМДГ-1 
реалізується опромінюванням епітелію досліджуваної біотканини 
випромінюванням від шести каналів 12-канального джерела випромінювання 
SpectraLED в спектральному діапазоні збудження exc =450–480 нм з 
реєстрацією в реальному часі спектрів флуоресценції в спектральному діапазоні  



































Рис. 7.14. Блок-схема клінічної системи мультиспектральної діагностики  





































Метод спектроскопії пружного розсіяння для варіанту виконання СМДГ-1 
реалізується опромінюванням досліджуваних ділянок жіночих репродуктивних 
органів від інших шести каналів 12-канального джерела випромінювання 
SpectraLED в спектральному діапазоні vis =500–750 нм з реєстрацією в 
реальному масштабі часу спектрів розсіяння біотканини в тому ж самому 
діапазоні спектрометром БИОСКОП. 
Для транспортування випромінювання від джерела випромінювання 
SpectraLED до досліджуваної біотканини та від неї до спектрометра БИОСКОП 
має використовуватись двоканальна волоконно-оптична транспортуюча 
система, побудована за пакетною схемою, з дванадцятьма опромінювальними 
та одним приймальним волокнами. 
Синтез варіанту системи мультиспектральної діагностики СМДГ-2 
відрізняється від попереднього варіанту апаратними реалізаціями джерела 
випромінювання та волоконно-оптичного інструменту. Варіант виконання 
СМДГ-2 базується на використанні джерела випромінювання SaddLED СВМ-13 
та сполученого з ним волоконно-оптичного інструменту ГІД-4. При цьому, для 
реалізації методу флуоресцентної діагностики сім центральних світлодіодів 
джерела SaddLED випромінюють в спектральному діапазоні збудження 
флуоресценції exc =450–480 нм, а для реалізації методу спектроскопії 
пружного розсіяння шість периферичних світлодіодів випромінюють в 
спектральному діапазоні vis =500–750 нм.  
До переваг обох варіантів синтезу СМДГ можна віднести можливість 
використання в їх складі блоку живлення медичного (МЕДЖ-19-2) і волоконно-
оптичного спектрометру БИОСКОП (СВОД-2), які апаратно реалізовані для 
системи флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань СФД.М6-1С.2. 
При цьому, програмне забезпечення БИОСОФТ  потребує певної модифікації 
(варіант БИОСОФТ-М) для можливості послідовної реєстрації в режимі 
реального часу спектрів флуоресценції та розсіяння з наступною їх 
аналітичною обробкою з метою визначення діагностичних критеріїв методу 
мультиспектральної діагностики.  
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7.6.3. Діагностично-лікувальний комплекс  
Створення системи флуоресцентної діагностики онкологічних 
захворювань (СФДОЗ) та розробка дослідного зразка світлодіодного 
випромінювача медичного для ФДТ (СВиФТ-150) створює передумови для 
побудови на їх основі діагностично-лікувального комплексу з використанням 

































Рис. 7.15.  Блок-схема діагностично-лікувального комплексу 
Електронний блок 

































Синтез комплексу здійснюється з двох незалежних частин (діагностичної 
та лікувальної), кожна з яких містить три базових блоки: 
– оптичний блок; 
– блок керування; 
– інформаційний блок. 
Принцип роботи діагностично-лікувального комплексу може включати 
наступну послідовність операцій:   
– визначення методом флуоресцентної діагностики з застосуванням 
фотосенсибілізатора Гіперфлав пухлинно уражених ділянок біотканини; 
– фотодинамічна терапія визначених пухлинно уражених ділянок біотканини 
з застосуванням фотосенсибілізатора Гіперфлав; 
– післяопераційна флуоресцентна діагностика ділянок біотканини з метою 
оцінювання результативності лікування за методом ФДТ. 
При цьому, інформаційні блоки для обох частин діагностично-
лікувального комплексу можуть бути вирішені на базі одного потужного 
















Висновки до розділу 7 
 
1. В період 1996–2007 рр. виготовлено та клінічно досліджено в 
Національному інституту хірургії та трансплантології імені О.О. Шалімова 
НАМН України, Національному медичному університеті ім. О.О. Богомольця, 
Українсько-німецькому гастроентерологічному центрі п’ять варіантів технічної 
реалізації системи флуоресцентної діагностики онкологічних захворювань з 
використанням вітчизняного фотосенсибілізатора Гіперфлав (169 пацієнтів). 
Дослідний зразок системи флуоресцентної діагностики онкологічних 
захворювань третього покоління СФД.М6-1С.2 експонувався на двох виставках 
в Київській торгово-промисловій палаті (2008 р., 2009 р.) та на міжнародній 
виставці “Hannover Messe 2008” (Німеччина, квітень 2008 р.). 
2. В період 2010–2015 рр. система флуоресцентної діагностики 
онкологічних захворювань СФД.М6-1С.2 (ТУ У 26.6-02070921-001:2015) 
пройшла приймальні технічні випробування в Укрметртестстандарті, клінічні 
випробування в Національному медичному університеті імені О.О. Богомольця  
та Національному інституті хірургії та трансплантології імені О.О. Шалімова 
НАМН України (85 пацієнтів). Результати клінічних випробувань підтвердили 
високу клінічну ефективність СФД.М6-1С.2 з використанням 
фотосенсибілізатора Гіперфлав: чутливість – 94.1%, специфічність – 91.2%, 
точність – 92.9%, що стало підставою для внесення СФД.М6-1С.2 до 
Державного реєстру медичної техніки та виробів медичного призначення 
(Свідоцтво про державну реєстрацію №14778/2015 від 12.06.2015 р.). 
3. В період 1998-2005 рр. виготовлено та клінічно досліджено в Київській 
медичній академії післядипломної освіти ім. П.Л. Шупика та Київському 
міському онкологічному диспансері системи автофлуоресцентної діагностики в 
гінекології СФДГ-1 та СФДГ-2 (більше 250 пацієнтів). Результати клінічних 
досліджень СФДГ-2 підтвердили високу клінічну ефективність 
автофлуоресцентної діагностики для гінекології: чутливість – 92.1%, 
специфічність – 90.6%, точність – 90.8%. 
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4. Розроблено, виготовлено та досліджено в лабораторних умовах чотири 
дослідні зразки світлодіодного випромінювача медичного для ФДТ типів 
СВиФТ-90 та СВиФТ-150 на базі однокластерних світлодіодних джерел 
випромінювання SaddLED СВМ-90 та СВМ-150, спряжених з волоконно-
оптичним інструментом Photocone, що продемонстрували достатню для 
реалізації способу фотодинамічної терапії щільність потоку випромінювання в 
операційній зоні. 
5. Визначено шляхи подальших наукових досліджень та прикладних робіт 
в напрямках розширення області практичного застосування “трьохімпульсної” 
моделі розповсюдження оптичного випромінювання в біотканинах, розробки 
критеріїв диференційної діагностики диспластичних змін та пухлинних 
уражень для бімодальних методів діагностування, розробки нових 
функціональних модулів НВОС та на їх основі дослідних зразків систем для 
бімодальних методів діагностування та лікування найпоширеніших 
захворювань. 
 
Основні результати сьомого розділу опубліковані в наступних працях: 



















Головним результатом дисертаційного дослідження є вирішення наукової 
проблеми підвищення ефективності незображуючих волоконно-оптичних 
систем для мінімально інвазивної клінічної медицини на основі розробки 
узагальнених принципів їх структурно-функціональної організації, розробки 
математичної моделі взаємодії опичного випромінювання з біотканиною та 
математичних моделей базових функціональних елементів НВОС, оцінювання 
та оптимізації ефективності їх апаратної реалізації за запропонованими 
кількісними показниками, для цілеспрямованого створення діагностичних та 
лікувальних систем з наступним їх впровадженням у виробництво та клінічну 
практику, що повністю відповідає поставленій меті. 
При виконанні дисертаційної роботи були отримані наступні наукові 
результати: 
1. Вдосконалено структурно-функціональну організацію оптико-
електронного тракту НВОС для мінімально інвазивної клінічної медицини на 
основі враховування двоїстої ролі його біологічної складової, що дозволило 
виділити базові функціональні елементи, які найбільш суттєво впливають на 
результуючу ефективність НВОС та потребують моделювання процесів 
перетворення оптичного сигналу в них. 
2. Розроблено класифікацію незображуючих волоконно-оптичних систем 
для МІКМ, яка узагальнює особливості їх структурно-функціональної 
організації, та класифікацію волоконно-оптичного інструменту, що дозволило 
здійснювати обгрунтуватний вибір початкового схемного рішення для його 
технічної реалізації з урахуванням цільової задачі. 
3. Розроблено на основі дифузної теорії переносу випромінювання 
оригінальну математичну модель розповсюдження оптичного випромінювання 
в біотканинах та отримано для неї нові аналітичні залежності, що дозволило в 
порівнянні з методом Монте-Карло суттєво спростити визначення розподілу 
щільності потоку випромінювання всередині біотканини та інтенсивності 
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флуоресцентного сигналу від неї для планування хірургічного втручання, 
терапевтичних та діагностичних процедур. 
4. Вдосконалено метод флуоресцентної діагностики морфологічних 
змінень в біотканинах за рахунок використання першого вітчизняного 
фотосенсибілізатора Гіперфлав, що дозволило запровадити нові кількісні 
діагностичні критерії та підвищити інформативність попередньої диференціації 
клінічних результатів в гастроентерології та гінекології  за рахунок їх 
представлення у вигляді двовимірних діаграм. 
5. Розроблено з застосуванням перетворюючих операторів елементів 
оптико-електронного тракту кількісні показники для оцінювання ефективності 
незображуючих волоконно-оптичних систем та їх обчислення методом 
рейтрейсингу з використанням спеціалізованого програмного забезпечення, що 
дозволило об’єктивізувати вибір їх технічної реалізації та визначити шляхи для 
подальшої оптимізації. 
6. Вперше розроблено математичні моделі нового волоконно-оптичного 
інструменту для МІКМ, що дозволило здійснити їх цілеспрямовану побудову та 
підвищити ефективність в порівнянні з існуючими аналогами, зокрема: 
– для лазерної хірургії (ВОІ контактної дії Taper-M), що дозволило 
підвищити коефіцієнт оптичної ефективності енергетичного каналу в 
порівнянні з існуючими конструкціями лазерних скальпелів в 1.2–1.7 
разів при одночасному покращенні технологічності їх виготовлення; 
– для лазерної реканалізації та термотерапії (ВОІ безконтактної дії 
SteadyBeam), що дозволило підвищити коефіцієнт ефективної 
дистанційної щільності потоку випромінювання в порівнянні з 
відомими комерційними зразками від 1.2–9.0 разів (на відстані 5–20 
мм) до 2.0–20 разів (на відстані 20–50 мм); 
– для флуоресцентної діагностики та спектроскопії пружного розсіяння, 
що дозволило підвищити коефіцієнт оптичної ефективності 
результуючого інформаційного сигналу для багатоволоконних схем 
ВОІ  контактної дії в 1.2–4.6 разів (Ва+ТТ-схема) та в 1.5–2.4 рази 
(Аb+ТТ-схема); 
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– для фотодинамічної терапії (Photocone), що дозволило підвищити 
коефіцієнт оптичної ефективності енергетичного каналу в  1.8–3.3 рази 
в порівнянні з аналогами; 
– для лабораторних абсорбційних досліджень, що дозволило 
оптимізувати ВОІ за коефіцієнтом оптичної ефективності як для 
стандартної фіксованої робочої відстані 10 мм, так і для змінної в 
діапазоні 0–20 мм робочої відстані. 
7. На базі розроблених базових функціональних модулів НВОС створено, 
лабораторно та клінічно досліджено дослідні зразки: 
– двох модифікацій системи флуоресцентної діагностики онкологічних 
захворювань другого (СФД.М6-1С.1) та третього (СФД.М6-1С.2) 
покоління; систему СФД.М6-1С.2 (ТУ У 26.6-02070921-001:2015) 
внесено до Державного реєстру медичної техніки та виробів медичного 
призначення  (Свідоцтво про державну реєстрацію №14778/2015 від 
12.06.2015 р.) та дозволено для застосування на території України; 
– системи флуоресцентної діагностики в гінекології СФДГ-2, що 
підтвердило високу клінічну ефективність автофлуоресцентної 
діагностики в гінекології; 
– двох модифікацій однокластерного світлодіодного випромінювача для 
фотодинамічної терапії СВиФТ-90 та СВиФТ-150, що 
продемонстрували достатню для реалізації способу фотодинамічної 
терапії щільність потоку випромінювання в операційній зоні. 
 
Результати дисертаційної роботи впроваджено в Публічному акціонерному 
товаристві «Борщагівський хіміко-фармацевтичний завод», Національному 
медичному університеті імені О.О.Богомольця, Національному Інституті 
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Класифікація ASSIGNMENT незображуючих волоконно-оптичних систем  



















2 Дугова лампа 
3 Лазерний 
4 Лазерний напівпровідниковий 
5 Світлодіодний 




1 < 0.3 мкм                a > 10 s  
2 0.3 < < 0.6 мкм       a ~ s  
3 0.6 < < 1.2 мкм       s > 10 a  
4 1.2 < < 2.5 мкм       a ~ s  
5 > 2.5 мкм                 a > 10 s  




















































2 Багатоелементний лінійний 
3 Багатоелементний матричний 
N 
Тип зв’язку  
з комп’ютером 
0 Відсутній 
1 Вбудована плата A/D перетворювача  
2 Зовнішній COM-порт 
3 Зовнішній USB-порт 
4 Інфрачервоний порт 








3 З формуванням медичних формулярів 
4 Інтерактивного планування 







Математичні доведення деяких аналітичних виразів математичної моделі 
оптико-електронного тракту НВОС для МІКМ 
 
Б.1    Результуюча передавальна функція біотканини у випадку падіння на її 
поверхню широкого колімованого потоку випромінювання. 
 
Результуюча передавльна функція біотканини (для випадку нормальної 










m1xmx ),(),(),,(  
 
є залежною від передавальних функцій біотканини,  відповідно, для 
випромінювання збудження ),( x zTF
N
in  та флуоресценції ),( m1 zTF
N
out  , які є 
змінними від глибини z . 
Передавальна функція біотканини для випромінювання збудження 
визначається базовим рівнянням запропонованої “трьохімпульсної” моделі 
розповсюдження випромінювання в “напівнескінченній” однорідній біотканині 
“нескінченно” широкого колімованого потоку випромінювання, яке 
визначається співвідношенням щільності потоку випромінювання )(z  на 



















Передавальна функція біотканини для випромінювання флуоресценції 










В цьому випадку результуюча передавальна функція біотканини 
обчислюється через суму трьох інтегральних виразів: 
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       (Б.1) 
 
 
Кожний з зазначених інтегральних виразів може бути представлений сумою 
двох інтегральних виразів з границями інтегрування “0 – *z ” та “ *z – ”, де *z  є 
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dzee       (Б.3) 
 
 

























dzee .    (Б.4) 
 
В результаті підставляння (Б.2 – Б.4) в формулу (Б.1) отримуємо кінцевий 







































































































             (3.25) 
 
Формули (3.26, 3.27) відрізняються від (3.25) лише індексами “N”, “T” або 
“ФС”, які для режиму автофлуоресценції відносяться до нормальної та 
патогенної ділянок біотканини, відповідно, або до біотканини, що накопичила 





Б.2      Результуюча передавальна функція біотканини у випадку падіння на 
її поверхню колімованого потоку випромінювання кінцевого діаметру. 
 
Згідно (3.36) для зазначеного випадку передавальна функція біотканини 



























mx  , 
 
де співвідношення )(),( x0x  z
d
 визначається базовим рівнянням 
запропонованої “трьохімпульсної” моделі (3.3) для випадку падіння на 
біотканину вузького колімованого потоку випромінювання діаметром 
eff6Пd , а ),( mmax zE   та )( m
0
max E є функціями витікання на довжині хвилі 
максисмуму випромінювання флуоресценції m  для усього шару біотканини 
товщиною z  та для поверхні біотканини )0( z , відповідно. Останній параметр 
є константою для даного типу біотканини, обраховується за (3.37) і може бути 




















































































Розглянемо перетворення інтегрально виразу (3.38) на прикладі добутку 
першого доданку базового рівняння “трьохімпульсної” моделі з функцієй 

































































































































































                 (Б.5) 
 
 
При цьому, аналогічно попередньому, загальний інтервал інтегрування     
(0 –  ) кожного з чотирьох отриманих вище інтегралів має бути поділений на 





































































                           (Б.6) 
 
Подальші перетворення першого інтегрального виразувідбуваються після 











x , що дає  )1(0  xzz ,  dxzdz  0 , та зміни 
























































































































       (Б.7) 
Останній інтеграл при здійсненні заміни: 0xeffmeff )]()([ zа
d   є 
табличним (568.1) [237]:         
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Перетворення другого інтегрального виразу з (Б.5) виконуються 






































































































        (Б.11) 
 
Останній інтеграл при здійсненні заміни: 0xeffmeff )]()([ zа
d   є 










































































 ,             (Б.12) 
 
а інтеграл, що входить до (Б.12) також є табличним (568.1) [237]. Тоді при 




































































































































































































































































































































    (Б.14) 
Повністю повторюючи виведення формул (Б.9, Б.10, Б.13, Б14) можна 





































































































































































































































































































  (Б.18) 
 
Після підставляння (Б.9, Б.10, Б.13 – Б.18) в (Б.5) та здійснення заміни  


































































































































































      (Б.19) 
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Аналогічним чином отримуємо кінцеві вирази для складових при 





































































































































































































































































































































     (Б.21) 
 
Сума трьох останніх виразів (Б.19 – Б.21) дає результуюче значення 








































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Довідкові таблиці для побудови двовимірних діаграм  
попередньої диференціації результатів клінічної діагностики 
Таблиця Г.1 
Розрахунок критеріїв диференційної діагностики для гастроентерології 
 Точки 
N D1 D2 
 D K D(K)  D K D(K)  D K D(K) 
1 -0.243 0.013 1.308 0.066 0.081 0.006 1.063 0.095 0.538 0.039 0.750 0.096 
2 -0.269 0.019 1.352 0.045 0.143 0.019 1.023 0.121 0.354 0.000 0.849 0.044 
3 -0.128 0.000 0.972 0.352 0.250 0.060 1.500 0.017 0.387 0.002 0.888 0.030 
4 -0.235 0.011 1.370 0.038 0.033 0.001 1.246 0.015 0.297 0.002 0.956 0.011 
5 -0.161 0.001 1.233 0.110 0.034 0.001 1.320 0.003 0.319 0.000 1.192 0.018 
6 -0.152 0.000 1.250 0.099 0.070 0.004 1.105 0.070 0.143 0.039 1.023 0.001 
7 0.081 0.045 1.063 0.253 0.011 0.000 1.243 0.016 0.250 0.008 1.500 0.194 
8 -0.271 0.020 1.368 0.039 -0.015 0.000 2.083 0.509 0.185 0.024 0.870 0.036 
9 0.033 0.026 1.246 0.102 -0.040 0.002 1.364 0.000 -0.043 0.147 0.963 0.009 
10 -0.224 0.009 1.173 0.154 -0.043 0.002 0.963 0.166 -0.152 0.242 0.901 0.025 
11 0.034 0.027 1.320 0.060 -0.152 0.025 0.901 0.220 0.750 0.168 0.542 0.268 
12 -0.296 0.028 1.382 0.033 0.063 0.003 1.433 0.004 0.238 0.010 1.143 0.007 
13 0.070 0.040 1.105 0.212 0.082 0.006 3.358 3.953 0.667 0.107 0.792 0.072 
14 -0.275 0.021 1.335 0.053 -0.019 0.001 3.649 5.192 0.383 0.002 0.940 0.014 
15 -0.447 0.101 1.633 0.005 -0.525 0.281 3.023 2.733 0.799 0.211 0.444 0.379 
16 0.011 0.020 1.243 0.104 -0.076 0.007 1.571 0.041 0.832 0.242 0.526 0.285 
17 -0.015 0.013 2.083 0.269 -0.002 0.000 1.161 0.044 0.732 0.154 0.615 0.198 
18 -0.040 0.008 1.364 0.041 -0.022 0.001 1.188 0.033 0.658 0.101 0.878 0.033 
19 -0.167 0.001 1.818 0.064 0.053 0.002 1.204 0.027 0.906 0.321 0.420 0.410 
20 0.063 0.037 1.433 0.017 0.065 0.004 1.200 0.029 0.333 0.000 1.018 0.002 
21 0.082 0.045 3.358 3.216 0.029 0.001 1.915 0.298 0.158 0.033 1.058 0.000 
22 -0.019 0.012 3.649 4.342 -0.093 0.010 1.374 0.000 0.057 0.080 2.473 1.997 
23 -0.525 0.156 3.023 2.127 0.158 0.023 1.058 0.097 0.147 0.037 1.098 0.001 
24 -0.099 0.001 1.285 0.078 0.057 0.003 2.473 1.217 0.057 0.080 0.962 0.010 
25 -0.190 0.004 1.653 0.008 -0.030 0.001 1.431 0.004 0.062 0.077 1.052 0.000 
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Продовження таблиці Г.1 
 
Точки  D K D(K)  D K D(K)  D K D(K) 
26 -0.076 0.003 1.571 0.000 0.147 0.020 1.098 0.074 0.073 0.071 1.067 0.000 
27 -0.002 0.017 1.161 0.163 -0.054 0.003 1.640 0.073 0.542 0.041 0.797 0.069 
28 -0.022 0.012 1.188 0.142 -0.010 0.000 1.197 0.030 0.224 0.014 1.177 0.014 
29 0.053 0.034 1.204 0.130 0.057 0.003 0.962 0.166 0.582 0.059 0.805 0.065 
30 0.065 0.038 1.200 0.133 0.062 0.003 1.052 0.101 0.403 0.004 0.968 0.008 
31 -0.105 0.001 1.227 0.114 -0.044 0.002 1.117 0.064 0.379 0.001 1.050 0.000 
32 -0.317 0.035 1.564 0.000 0.057 0.003 1.065 0.093 0.398 0.003 0.908 0.023 
33 0.029 0.025 1.915 0.123 0.073 0.005 1.067 0.092 0.609 0.072 0.820 0.058 
34 -0.093 0.001 1.374 0.036 0.000 0.000 2.673 1.698 0.761 0.177 0.500 0.314 
35 -0.190 0.004 1.625 0.004 0.034 0.001 1.063 0.094 0.098 0.058 1.297 0.056 
36 -0.030 0.010 1.431 0.018 0.053 0.002 1.094 0.076 0.106 0.055 1.241 0.033 
37 -0.054 0.006 1.640 0.006 -0.085 0.008 1.539 0.029 0.124 0.047 1.394 0.112 
38 -0.516 0.149 1.870 0.093 -0.014 0.000 1.448 0.006 0.109 0.053 1.119 0.003 
39 -0.010 0.014 1.197 0.135 -0.003 0.000 1.236 0.018 0.096 0.060 1.203 0.021 
40 -0.391 0.068 4.706 9.865 -0.017 0.001 1.468 0.010 0.135 0.042 1.047 0.000 
41 -0.284 0.024 1.448 0.014 -0.051 0.003 2.349 0.959 0.111 0.052 1.677 0.381 
42 -0.044 0.007 1.117 0.201 -0.093 0.010 1.245 0.016 0.805 0.217 2.000 0.884 
43 0.057 0.035 1.065 0.250 0.050 0.002 1.250 0.014 0.228 0.013 1.193 0.018 
44 0.000 0.017 2.673 1.228 -0.099 0.011 1.314 0.003 0.064 0.076 1.748 0.474 
45 0.034 0.027 1.063 0.252 0.098 0.009 1.297 0.005 0.203 0.019 1.942 0.778 
46 0.053 0.034 1.094 0.222 0.106 0.010 1.241 0.017 0.086 0.065 1.267 0.043 
47 -0.085 0.002 1.539 0.001 0.124 0.014 1.394 0.001 0.461 0.015 0.854 0.043 
48 -0.215 0.007 4.833 10.682 0.109 0.011 1.119 0.063 0.087 0.064 1.110 0.003 
49 -0.014 0.013 1.448 0.014 0.096 0.008 1.203 0.028 0.082 0.067 1.068 0.000 
50 -0.003 0.016 1.236 0.108 0.135 0.017 1.047 0.105 0.093 0.061 1.326 0.071 
51 -0.017 0.013 1.468 0.009 -0.046 0.003 1.105 0.070 0.489 0.022 1.912 0.726 
52 -0.051 0.006 2.349 0.615 -0.122 0.016 1.311 0.003 0.137 0.041 1.091 0.001 
53 -0.093 0.001 1.245 0.103 0.000 0.000 1.232 0.019 0.409 0.005 1.099 0.002 
54 0.050 0.032 1.250 0.099 0.111 0.011 1.677 0.095 0.188 0.023 1.018 0.002 
55 -0.099 0.001 1.314 0.063 0.064 0.004 1.748 0.143 0.766 0.181 0.680 0.144 
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Закінчення таблиці Г.1 
 
Точки  D K D(K)  D K D(K)  D K D(K) 
56 -0.217 0.008 1.370 0.038 0.086 0.007 1.267 0.011 0.318 0.001 0.918 0.020 
57 -0.141 0.000 1.474 0.008 0.087 0.007 1.110 0.068 0.296 0.002 0.781 0.078 
58 -0.046 0.007 1.105 0.211 0.082 0.006 1.068 0.091 0.386 0.002 0.726 0.111 
59 -0.122 0.000 1.311 0.064 0.093 0.008 1.326 0.002 0.319 0.000 0.750 0.096 
60 0.000 0.017 1.232 0.111 0.137 0.018 1.091 0.078 0.267 0.005 1.185 0.016 
61 -0.215 0.007 1.417 0.022 -0.036 0.002 1.280 0.008 0.590 0.062 1.065 0.000 
62 -0.261 0.017 1.531 0.001 -0.074 0.006 1.326 0.002 0.218 0.015 1.010 0.003 
63 -0.181 0.003 1.486 0.006 -0.109 0.013 1.245 0.016 0.936 0.355 0.365 0.484 
64 -0.156 0.001 1.560 0.000 -0.081 0.007 1.345 0.001 0.402 0.004 1.692 0.399 
65 -0.217 0.008 1.517 0.002 -0.035 0.002 1.221 0.022 0.187 0.024 1.085 0.001 
66 -0.166 0.001 1.834 0.072 -0.117 0.015 1.338 0.001 0.480 0.020 0.982 0.006 
67 -0.161 0.001 1.317 0.062 0.021 0.000 1.282 0.008 0.684 0.118 0.654 0.165 
68 -0.272 0.020 1.463 0.010 -0.165 0.029 1.264 0.011 0.312 0.001 1.193 0.018 
69 -0.272 0.020 1.463 0.010 -0.155 0.026 1.271 0.010 0.222 0.014 1.260 0.040 
70 -0.074 0.003 1.326 0.057 -0.042 0.002 1.095 0.075 0.194 0.021 1.152 0.009 
71 -0.234 0.011 1.249 0.100 0.008 0.000 1.016 0.126 0.606 0.071 1.100 0.002 
72 -0.109 0.000 1.245 0.102 -0.021 0.001 1.061 0.096 –  – – – 
73 -0.333 0.041 1.410 0.024 -0.090 0.009 1.109 0.068 –  – – – 
74 -0.081 0.002 1.345 0.048 0.004 0.000 1.000 0.137 –  – – – 
75 -0.384 0.064 1.789 0.050 -0.009 0.000 0.983 0.150 –  – – – 
76 -0.337 0.043 1.383 0.033 -0.025 0.001 1.033 0.113 –  – – – 
77 -0.189 0.003 1.340 0.050 -0.013 0.000 1.044 0.106 –  – – – 
78 -0.035 0.009 1.221 0.118 -0.017 0.000 1.053 0.100 –  – – – 
79 -0.117 0.000 1.338 0.051 –  – – – –  – – – 
80 -0.275 0.021 1.309 0.066 –  – – – –  – – – 
81 -0.165 0.001 1.264 0.091 –  – – – –  – – – 
82 -0.155 0.001 1.271 0.086 –  – – – –  – – – 
X -10.67 1.62 127.61 38.20 0.38 0.80 106.90 20.37 24.32 4.52 75.15 9.93 
МX -0.130  1.556  0.005   1.371   0.343   1.058   
DX   0.020   0.466   0.010   0.261   0.064   0.140 





Розрахунок критеріїв диференційної діагностики для гінекології 
 Точки 
N D1 D2 
K1Г DK1Г K2Г DK2Г K1Г DK1Г K2Г DK2Г K1Г DK1Г K2Г DK2Г 
1 1.480 0.160 0.480 0.026 5.600 4.494 0.780 0.000 9.050 9.120 1.450 0.281 
2 1.950 0.005 0.520 0.014 3.710 0.053 0.980 0.036 8.232 4.849 1.230 0.096 
3 1.080 0.640 0.670 0.001 4.250 0.593 0.820 0.001 6.390 0.130 1.210 0.084 
4 1.320 0.314 0.700 0.004 1.990 2.220 0.840 0.002 10.420 19.272 0.650 0.073 
5 1.810 0.005 0.640 0.000 5.680 4.840 0.940 0.023 8.540 6.300 0.600 0.102 
6 1.340 0.292 0.480 0.026 5.460 3.920 0.970 0.032 6.230 0.040 0.670 0.063 
7 2.910 1.061 0.660 0.000 3.480 0.000 0.870 0.006 10.820 22.944 0.660 0.068 
8 1.980 0.010 0.580 0.004 4.210 0.533 0.800 0.000 10.330 18.490 1.420 0.250 
9 1.850 0.001 0.680 0.002 2.490 0.980 0.780 0.000 7.220 1.416 0.890 0.001 
10 2.680 0.640 0.600 0.002 3.810 0.109 0.800 0.000 8.740 7.344 1.370 0.203 
11 2.310 0.185 0.600 0.002 5.050 2.465 0.620 0.029 6.720 0.476 1.060 0.020 
12 2.760 0.774 0.620 0.000 4.860 1.904 0.960 0.029 7.960 3.725 0.650 0.073 
13 2.400 0.270 0.570 0.005 5.650 4.709 0.930 0.020 8.540 6.300 0.800 0.014 
14 1.190 0.476 0.480 0.026 4.860 1.904 0.860 0.005 8.180 4.623 1.030 0.012 
15 1.110 0.593 0.490 0.023 4.454 0.949 0.860 0.005 10.060 16.241 0.860 0.004 
16 1.760 0.014 0.540 0.010 4.870 1.932 0.660 0.017 7.980 3.803 1.350 0.185 
17 1.470 0.168 0.530 0.012 4.870 1.932 0.760 0.001 10.223 17.581 1.620 0.490 
18 2.690 0.656 0.680 0.002 4.090 0.372 0.610 0.032 8.110 4.326 0.780 0.020 
19 2.520 0.410 0.580 0.004 3.560 0.006 0.640 0.023 7.590 2.434 0.900 0.000 
20 2.590 0.504 0.540 0.010 3.390 0.008 0.630 0.026 8.470 5.954 1.190 0.073 
21 1.920 0.002 0.700 0.004 3.620 0.020 0.700 0.008 9.070 9.242 1.300 0.144 
22 1.950 0.005 0.560 0.006 5.950 6.101 0.970 0.032 9.770 13.988 0.920 0.000 
23 1.270 0.372 0.520 0.014 3.270 0.044 0.860 0.005 9.600 12.745 1.120 0.040 
24 1.270 0.372 0.550 0.008 3.120 0.130 0.590 0.040 6.020 0.000 0.790 0.017 
25 1.920 0.002 0.580 0.004 3.600 0.014 0.600 0.036 8.690 7.076 0.900 0.000 
26 1.350 0.281 0.590 0.003 5.990 6.300 1.010 0.048 8.290 5.108 1.260 0.116 
 
 319 
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Точки K1Г DK1Г K2Г DK2Г K1Г DK1Г K2Г DK2Г K1Г DK1Г K2Г DK2Г 
27 1.390 0.240 0.610 0.001 2.610 0.757 0.830 0.002 6.630 0.360 1.920 1.000 
28 1.820 0.004 0.580 0.004 5.200 2.958 0.690 0.010 6.270 0.058 0.890 0.001 
29 1.790 0.008 0.600 0.002 4.770 1.664 0.910 0.014 5.600 0.185 0.780 0.020 
30 2.850 0.941 0.610 0.001 3.810 0.109 0.820 0.001 4.250 3.168 0.820 0.010 
31 2.430 0.303 0.710 0.005 3.210 0.073 0.630 0.026 5.680 0.123 0.940 0.000 
32 2.280 0.160 0.660 0.000 4.280 0.640 0.780 0.000 5.460 0.325 0.970 0.002 
33 2.820 0.884 0.650 0.000 3.380 0.010 0.770 0.000 4.210 3.312 0.800 0.014 
34 2.020 0.020 0.560 0.006 2.830 0.423 0.910 0.014 5.050 0.960 0.620 0.090 
35 1.930 0.003 0.670 0.001 4.210 0.533 0.810 0.000 4.860 1.369 0.960 0.002 
36 1.750 0.017 0.510 0.017 5.030 2.403 1.080 0.084 5.650 0.144 0.930 0.000 
37 2.190 0.096 0.670 0.001 5.320 3.386 0.810 0.000 4.860 1.369 0.860 0.004 
38 2.980 1.210 0.570 0.005 4.810 1.769 0.800 0.000 4.454 2.484 0.860 0.004 
39 2.630 0.563 0.560 0.006 3.900 0.176 0.740 0.003 4.870 1.346 0.660 0.068 
40 1.460 0.176 0.750 0.012 3.090 0.152 0.610 0.032 4.870 1.346 0.760 0.026 
41 1.100 0.608 0.610 0.001 4.840 1.850 1.230 0.194 4.090 3.764 0.610 0.096 
42 1.330 0.303 0.570 0.005 5.310 3.349 1.790 1.000 5.950 0.006 0.970 0.002 
43 2.520 0.410 0.720 0.006 5.420 3.764 0.590 0.040 5.990 0.002 1.010 0.008 
44 2.640 0.578 0.580 0.004 2.670 0.656 0.840 0.002 5.200 0.689 0.690 0.053 
45 2.010 0.017 0.610 0.001 5.940 6.052 1.070 0.078 4.770 1.588 0.910 0.000 
46 1.330 0.303 0.690 0.002 4.580 1.210 1.140 0.123 4.280 3.063 0.780 0.020 
47 1.440 0.194 0.660 0.000 5.780 5.290 0.690 0.010 4.210 3.312 0.810 0.012 
48 2.880 1.000 0.730 0.008 1.730 3.063 0.880 0.008 5.030 1.000 1.080 0.026 
49 2.300 0.176 1.000 0.130 2.050 2.045 0.810 0.000 5.320 0.504 0.810 0.012 
50 2.250 0.137 0.530 0.012 3.950 0.221 1.650 0.740 4.810 1.488 0.800 0.014 
51 1.890 0.000 0.510 0.017 2.550 0.865 0.950 0.026 4.840 1.416 1.230 0.096 
52 1.460 0.176 0.480 0.026 3.778 0.089 1.000 0.044 5.420 0.372 0.590 0.109 
53 1.670 0.044 0.600 0.002 2.640 0.706 0.850 0.004 5.940 0.008 1.070 0.023 
54 2.610 0.533 0.690 0.002 3.520 0.002 0.760 0.001 4.580 2.103 1.140 0.048 
55 1.650 0.053 0.650 0.000 5.410 3.725 1.300 0.260 5.780 0.063 0.690 0.053 
56 1.010 0.757 0.680 0.002 2.370 1.232 1.130 0.116 4.570 2.132 0.660 0.068 
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Точки K1Г DK1Г K2Г DK2Г K1Г DK1Г K2Г DK2Г K1Г DK1Г K2Г DK2Г 
57 1.140 0.548 0.690 0.002 3.220 0.068 0.560 0.053 5.290 0.548 0.640 0.078 
58 1.430 0.203 0.490 0.023 4.570 1.188 0.660 0.017 4.080 3.803 0.580 0.116 
59 1.520 0.130 0.520 0.014 5.290 3.276 0.640 0.023 4.910 1.254 1.010 0.008 
60 1.140 0.548 0.480 0.026 4.080 0.360 0.580 0.044 4.910 1.254 1.001 0.007 
61 2.730 0.723 0.550 0.008 3.580 0.010 0.610 0.032 3.480 6.503 0.870 0.003 
62 1.220 0.436 0.500 0.020 3.160 0.102 0.580 0.044 3.810 4.928 0.800 0.014 
63 1.140 0.548 0.510 0.017 3.100 0.144 0.720 0.005 3.560 6.101 0.640 0.078 
64 1.170 0.504 0.570 0.005 3.130 0.123 0.870 0.006 3.810 4.928 0.820 0.010 
65 1.320 0.314 0.550 0.008 2.690 0.624 0.760 0.001 3.620 5.808 0.700 0.048 
66 1.270 0.372 0.520 0.014 3.180 0.090 0.760 0.001 3.600 5.905 0.600 0.102 
67 1.190 0.476 0.520 0.014 3.800 0.102 0.960 0.029 3.900 4.537 0.740 0.032 
68 1.070 0.656 0.580 0.004 3.950 0.221 0.760 0.001 3.950 4.326 1.650 0.533 
69 1.250 0.397 0.470 0.029 2.440 1.082 0.790 0.000 3.778 5.072 1.000 0.006 
70 2.130 0.063 0.520 0.014 1.150 5.429 0.840 0.002 3.520 6.300 0.760 0.026 
71 1.320 0.314 0.620 0.000 1.200 5.198 0.910 0.014 3.580 6.003 0.610 0.096 
72 1.600 0.078 0.550 0.008 1.880 2.560 0.900 0.012 3.800 4.973 0.960 0.002 
73 1.360 0.270 0.530 0.012 3.300 0.032 0.960 0.029 3.950 4.326 0.760 0.026 
74 2.190 0.096 0.520 0.014 3.210 0.073 0.980 0.036 3.960 4.285 0.850 0.005 
75 1.330 0.303 0.530 0.012 3.960 0.230 0.850 0.004 – – – – 
76 2.230 0.123 0.580 0.004 2.790 0.476 0.760 0.001 – – – – 
77 2.270 0.152 0.590 0.003 4.910 2.045 1.010 0.048 – – – – 
78 2.160 0.078 0.620 0.000 4.910 2.045 1.001 0.045 – – – – 
79 1.420 0.212 0.600 0.002 1.450 4.121 0.930 0.020 – – – – 
80 2.260 0.144 0.580 0.004 1.160 5.382 0.840 0.002 – – – – 
81 2.270 0.152 0.550 0.008 1.070 5.808 0.800 0.000 – – – – 
82 2.940 1.124 0.550 0.008 1.890 2.528 0.840 0.002 – – – – 
83 2.590 0.504 0.710 0.005 1.110 5.617 0.790 0.000 – – – – 
84 1.580 0.090 0.630 0.000 1.110 5.617 0.800 0.000 – – – – 
85 1.630 0.063 0.690 0.002 2.910 0.325 0.660 0.017 – – – – 
86 1.180 0.490 0.630 0.000 2.680 0.640 0.600 0.036 – – – – 
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Точки K1Г DK1Г K2Г DK2Г K1Г DK1Г K2Г DK2Г K1Г DK1Г K2Г DK2Г 
87 1.230 0.423 0.680 0.002 2.310 1.369 0.600 0.036 – – – – 
88 1.830 0.002 0.710 0.005 2.760 0.518 0.620 0.029 – – – – 
89 2.350 0.221 0.650 0.000 2.400 1.166 0.570 0.048 – – – – 
90 2.570 0.476 0.667 0.001 2.690 0.624 0.680 0.012 – – – – 
91 1.420 0.212 0.590 0.003 2.520 0.922 0.580 0.044 – – – – 
92 1.990 0.012 0.840 0.040 2.590 0.792 0.540 0.063 – – – – 
93 2.490 0.372 0.780 0.020 2.850 0.397 0.610 0.032 – – – – 
94 2.610 0.533 0.830 0.036 2.430 1.103 0.710 0.006 – – – – 
95 2.830 0.903 0.910 0.073 2.280 1.440 0.660 0.017 – – – – 
96 2.670 0.624 0.840 0.040 2.820 0.436 0.650 0.020 – – – – 
97 2.050 0.029 0.810 0.029 2.020 2.132 0.560 0.053 – – – – 
98 2.550 0.449 0.950 0.096 2.190 1.664 0.670 0.014 – – – – 
99 2.640 0.578 0.850 0.044 2.980 0.250 0.570 0.048 – – – – 
100 2.690 0.656 0.760 0.014 2.630 0.723 0.560 0.053 – – – – 
101 2.440 0.314 0.790 0.023 2.520 0.922 0.720 0.005 – – – – 
102 1.150 0.533 0.840 0.040 2.640 0.706 0.580 0.044 – – – – 
102 1.200 0.462 0.910 0.073 2.010 2.161 0.610 0.032 – – – – 
104 1.880 0.000 0.900 0.068 2.880 0.360 0.730 0.004 – – – – 
105 2.790 0.828 0.760 0.014 2.250 1.513 0.530 0.068 – – – – 
106 1.450 0.185 0.930 0.084 2.610 0.757 0.690 0.010 – – – – 
107 1.160 0.518 0.840 0.040 2.730 0.563 0.550 0.058 – – – – 
108 1.070 0.656 0.800 0.026 2.130 1.823 0.520 0.073 – – – – 
109 1.890 0.000 0.840 0.040 2.190 1.664 0.520 0.073 – – – – 
110 1.110 0.593 0.790 0.023 2.230 1.563 0.580 0.044 – – – – 
111 1.110 0.593 0.800 0.026 2.270 1.464 0.590 0.040 – – – – 
112 – – – – 2.160 1.742 0.620 0.029 – – – – 
113 – – – – 2.260 1.488 0.580 0.044 – – – – 
114 – – – – 2.270 1.464 0.550 0.058 – – – – 
115 – – – – 2.940 0.292 0.550 0.058 – – – – 
116 – – – – 2.590 0.792 0.710 0.006 – – – – 
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Точки K1Г DK1Г K2Г DK2Г K1Г DK1Г K2Г DK2Г K1Г DK1Г K2Г DK2Г 
117 – – – – 2.350 1.277 0.650 0.020 – – – – 
118 – – – – 2.570 0.828 0.667 0.015 – – – – 
119 – – – – 6.390 8.468 1.210 0.176 – – – – 
120 – – – – 6.230 7.563 0.670 0.014 – – – – 
121 – – – – 6.720 10.498 1.060 0.073 – – – – 
122 – – – – 6.020 6.452 0.790 0.000 – – – – 
123 – – – – 6.270 7.784 0.890 0.010 – – – – 
X 208.53 38.40 71.18 1.62 428.45 226.89 96.58 5.24 446.25 322.43 68.29 5.50 
МX 1.879  0.641  3.483  0.785  6.030  0.923  
DX  0.346  0.015  1.845  0.043  4.357  0.074 




















































































































































































































































































































































































































































































































































































Апробація результатів досліджень 
Таблиця Ж.1 
Перелік апробацій результатів досліджень 
Рік 
Спеціалізовані  







“Застосування лазерів в 
медицині та біології” 
(Львів, Україна) 
 
“Применение лазеров в 







Photonic West, BiOS’96 
(Сан-Хосе, США) 
1997 







и лечебная эндоскопия» 
(Ялта, Україна) 
 





ХІІ Международная НПК 
“Применение лазеров  





BIOS Europе ’2000 
(Амстердам, Нідерланди) 
  
Photonic West, BiOS 2000 
(Сан-Хосе, США) 
2001  




Photonic West, BiOS 2002 
(Сан-Хосе, США)  































 Scientific Developments and 
Technologies of Ukraine 
(Ханой, В`єтнам) 
«СИЭТ-2006» 










Falk Symposium №166 
(Майнц, Німеччина) 
VII виставка інвестиційних 
та інноваційних 
пропозицій промислових 













 (Одеса, Україна) 
2010 
«Приладобудування 2010» 
(Київ, Україна)  
  
«СИЭТ-2010» 











НПК “Применение лазеров в 






























Рис. Ж.1. Міжнародна виставка “Hannover Messe 2008”  
 (м. Ганновер, Німеччина, 21–25 квітня 2008 р.):  
а – загальний вигляд стенду Київської торгово-промислової палати; 




Рис. Ж.2. Експозиція дослідного зразка СФД.М6-1С.2  
на виставці інвестиційних пропозицій Київської ТПП (грудень 2009 р.) 
  
Рис. Ж.3. Стендовий доклад на   
Falk Symposium №166  
(м. Майнц, Німеччина, вересень 2008 р.) 
Рис. Ж.4. Стенд на виставці 
Scientific Developments and  
Technologies of Ukraine 
(м.Ханой, В`єтнам, грудень 2006 р.) 
 
